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Kapitel   1 
Einleitung 
Ziel dieser Arbeit ist es, einen Beitrag zum Tissue Engineerung von cornealem 
Gewebe zu leisten. Die Hornhaut (Cornea) bildet eine schützende Barriere für das 
Augeninnere und bricht das Licht für die Erzeugung einer scharfen Abbildung auf 
der Netzhaut [1]. Die für die Realisierung dieser Aufgabe notwendige corneale 
Transparenz wird durch die spezielle corneale Anatomie und Architektur, 
insbesondere jedoch durch das posterior lokalisierte corneale Endothel gewährleistet 
[2]. Humane corneale Endothelzellen (HCEC) bilden ein einschichtiges, reguläres, 
hexagonales Mosaik als epitheliales Interface zwischen der Vorderkammer des Auges 
und dem cornealen Stroma [3]. HCEC regulieren den Wasserhaushalt des cornealen 
Stromas, indem sie den unkontrollierten Einstrom von Flüssigkeit in das Stroma 
verhindern und andererseits überschüssiges Wasser vom Stroma in die 
Vorderkammer transportieren [4]. Das corneale Endothel weist nahezu keine 
Regenerationsfähigkeit in vivo auf [5]. Durch die sehr hohe HCEC-Dichte kann der 
physiologische Zellverlust im gesunden Organismus jedoch aufgefangen werden [6]. 
Führen Krankheiten, Operationen oder Verletzungen zu einer drastischen 
Verminderung der cornealen Endothelzelldichte und zum Unterschreiten der 
kritischen Mindestzelldichte, kann das corneale Endothel seine Aufgabe nicht mehr 
erfüllen [7]. Die Folgen sind eine ödematöse Schwellung und Eintrübung der Cornea 
und schließlich die Erblindung des betroffenen Auges. Weltweit ist die corneale 
Erblindung die vierthäufigste Ursache für eine Beeinträchtigung der Sehkraft [8]. Ein 
durch corneale Erblindung hervorgerufener Verlust der Sehfähigkeit wird standard-
mäßig durch die perforierende Keratoplastik (pKP), d. h. den vollständigen Ersatz 
einer erkrankten Cornea durch allogenes Spendergewebe, therapiert [9]. Aufgrund 
der anatomischen Zugänglichkeit, der Morphologie und der immunprivilegierten 
Eigenschaften der Cornea liegt die Erfolgsrate der Keratoplastik bei ca. 90 %. 
Ausgehend von der pKP wurden in den vergangenen Jahrzehnten verschiedene 
alternative Therapiemöglichkeiten gegen einen durch corneale Erblindung hervorge-
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rufenen Verlust der Sehfähigkeit geschaffen und stetig verfeinert. So wird im 
Gegensatz zur pKP bei der posterioren lamellären Keratoplastik (PLK) ausschließlich 
das erkrankte corneale Endothel mit dessen Basalmembran entfernt und durch ein 
entsprechendes lamelläres Transplantat ersetzt [10]. Große Vorteile der PLK 
gegenüber der pKP bestehen beispielsweise in der schnelleren visuellen 
Rehabilitation und der Vermeidung eines postoperativen Astigmatismus. Es ist 
bereits heute abzusehen, dass sich die PLK mittelfristig zur Standardtechnik für ein 
großes Segment cornealer endothelialer Erkrankungen entwickeln wird.  
Aufgrund der eingeschränkten Regenerationsfähigkeit des cornealen Endothels 
stellen die Dichte und die Morphologie cornealer Endothelzellen die entscheidenden 
Qualitätskriterien einer Spendercornea dar und beeinflussen maßgeblich den Erfolg 
einer Keratoplastik [11, 12]. Logistische Einschränkungen bei der Gewebespende, 
ethisch-religiöse Variablen und der demographische Wandel führen weltweit zu 
einem Mangel an adäquatem cornealem Spendergewebe. Des Weiteren kommt es 
durch ungenügende Methoden bei der Prozessierung und Lagerung von cornealem 
Spendergewebe während der Organkultur sowie auch durch den Transport und die 
Transplantation selbst zu einer Verminderung der cornealen Endothelzelldichte und 
zu einer Beeinträchtigung der endothelialen Vitalität. Aus diesen Gründen kann in 
Deutschland der jährliche Bedarf von etwa 8.000 Keratoplastiken nicht gedeckt 
werden [13]. Neben Schmerzen, dem Verlust der Sehkraft und der damit 
verbundenen Verminderung der Lebensqualität sinkt das Potential der 
Wiederherstellung des Sehvermögens mit steigender Wartezeit unaufhaltsam [14, 15]. 
Darum ist es notwendig, klinisch anwendbare Alternativen für die Bereitstellung 
adäquaten cornealen Spendermaterials bzw. Ersatzgewebes zu etablieren [16–20]. 
Keratoprothesen stellen eine solche Therapiealternative dar, entsprechen allerdings 
bislang nicht in vollem Umfang den Standards für ein ideales künstliches corneales 
Transplantat (z. B. optimale Integration in das umgebende Gewebe) und bergen 
zudem die Risiken der Induktion immunologischer Abstoßungsreaktionen, der 
Übertragung von Infektionserregern oder der Extrusion der Keratoprothese. Darum 
sind die fortschreitende Optimierung der Prothesen, aber auch das Aufgreifen 
alternativer Ansätze unumgänglich [21]. Tissue Engineering vereint die Prinzipien 
der Naturwissenschaften und der Ingenieurswissenschaften mit dem Ziel der 
Entwicklung biologischer Ersatzmaterialien, welche die Funktionen von Geweben 
wiederherstellen, erhalten oder verbessern können [22, 23]. Errungenschaften auf dem 
Gebiet des cornealen Tissue Engineerings können gemeinsam mit vielfältigen 
Erkenntnissen der Molekular- und Zellbiologie einen Beitrag dazu leisten, der 
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Knappheit an qualitativ adäquatem cornealen Spendergewebe zu begegnen [20, 24]. 
Spendercorneae, die lediglich aufgrund einer unzureichenden Endothelzellqualität 
verworfen werden müssten, könnten durch ein künstlich erzeugtes corneales 
Endothel aufgewertet und somit beispielsweise einer pKP zugeführt werden [25]. 
Darüber hinaus könnte künstlich generiertes corneales Endothel alternativ zu 
cornealen Spenderlamellen im Rahmen der PLK Anwendung finden.  
Ein typischer Ansatz für die künstliche Erzeugung des cornealen Endothels besteht in 
der Kultivierung cornealer Endothelzellen auf einem Trägermaterial (natürlich 
gewachsene Membranen, biologische Polymere und biosynthetische Material-
kompositionen, teil- und vollsynthetische Materialkompositionen) und dem 
anschließenden Transfer des so generierten Endothels gemeinsam mit dem Träger-
material auf eine endothelfreie Cornea. Nachteilig an dieser Vorgehensweise ist die 
Gefahr des Hervorrufens von Immunreaktionen oder anderen unerwünschten, 
systemischen Reaktionen. Des Weiteren besteht die Möglichkeit, dass der durch das  
corneale Endothel realisierte Transport von Nährstoffen und Flüssigkeit und das 
damit verbundene Gleichgewicht des stromalen Wasserhaushaltes durch eine 
Vergrößerung der subendothelialen Diffusionsstrecke aufgrund des Trägermaterials 
behindert werden.  
Thermisch schaltbare Polymere wurden bereits als Beschichtung für „intelligente“ 
Kulturträger für das Tissue Engineering verschiedenster Gewebe untersucht [26–32]. 
Im Kulturmedium sind diese oberhalb der Phasenübergangstemperatur (Tcr) 
hydrophob und liegen ungequollen vor. Unter diesen Bedingungen erlauben sie die 
Adhäsion und Proliferation von Zellen. Sinkt die Temperatur unterhalb von Tcr, so 
sind die thermisch schaltbaren Polymere hydrophil und liegen gequollen vor. Dies 
resultiert in der Ablösung adhärenter Zellen und der von ihnen sezernierten 
Extrazellulären Matrix (EZM). Thermisch schaltbare Zellkulturträger ermöglichen die 
Ablösung der Zellen von ihrem Kulturträger unter Vermeidung konventionell 
eingesetzter proteolytischer Enzyme und chelierender Agenzien oder harscher 
mechanischer Vorgehensweisen. Dies hat den Vorteil, dass Zell-Zell- und Zell-Matrix-
Kontakte, Membran-gebundene Rezeptoren sowie auch die von den Zellen 
sezernierte EZM erhalten bleiben. Das hat wiederum einen positiven Effekt auf die 
Zellvitalität, es erleichtert die erneute Adhäsion abgelöster Zellen und die Etablierung 
eines funktionellen Gewebes. Prinzipiell ermöglichen thermisch schaltbare 
Zellkulturträger die ausschließliche Transplantation generierter, funktioneller 
Zellverbände ohne den gleichzeitigen Transfer des Trägermaterials selbst. Dadurch 
können mit dem Trägermaterial assoziierte Komplikationen vermieden werden.  
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Bereits in der Vergangenheit wurden thermisch schaltbare Zellkulturträger für das 
Tissue Engineering des cornealen Epithels, des cornealen Stromas und des cornealen 
Endothels untersucht [33–41]. Das Balancieren zwischen der initialen Adhäsion und 
der Ablösung morphologisch einwandfreier, funktioneller Zellsheets stellt ein 
zentrales Kriterium für den Wirkmechanismus thermisch schaltbarer Zellkulturträger 
dar. Sowohl die Eigenschaften des thermo-responsiven Systems als auch die 
Charakteristika des speziell verwendeten Zelltyps beeinflussen das zelluläre 
Adhäsions- und Ablösungsverhalten. Bislang ist Poly(N-Isopropylacrylamid) 
(PNiPAAm) das bekannteste thermo-responsive Polymer, das für die Entwicklung 
„intelligenter“ Zellkulturträger Verwendung fand. Es wurde bereits für die 
Generierung von HCEC-Sheets untersucht [35, 40, 42]. Präparationsmethoden sowie 
auch die chemischen Charakteristika von PNiPAAm limitieren jedoch die Variabilität 
der Eigenschaften PNiPAAm-basierter Zellkulturträger, so dass dieses thermo-
responsive System für diverse Zelltypen nur unzureichend geeignet ist. Dazu zählt 
auch der anspruchsvolle Zelltyp cornealer Endothelzellen, deren starke Adhärenz 
neben diffizilen Ansprüchen an die Kultivierung erschwerdend hinzu kommt [39, 43]. 
Vor diesem Hintergrund besteht der konzeptionelle Ansatz dieser Forschungsarbeit 
in der Etablierung eines thermisch schaltbaren Zellkultursystems mit gezielt 
einstellbaren physikochemischen und biologischen Eigenschaften. Auf diese Weise 
sollte das Ziel der schonenden in vitro-Erzeugung transferierbarer Zellsheets, 
bestehend aus dem anspruchsvollen Zelltyp HCEC, verwirklicht werden. Erstmalig 
wird dazu im Rahmen dieser Arbeit die Verwendung des thermisch schaltbaren 
Polymers Poly(Vinylmethylether) (PVME) für die Herstellung thermo-responsiver 
Zellkulturträger beschrieben. Im Gegensatz zu PNiPAAm-basierten Kulturträgern 
sind die physikochemischen Eigenschaften PVME-basierter Kulturträger durch 
Anwendung spezieller Präparationsmethoden gut und gezielt einstellbar. Die 
Herstellung PVME-basierter Blends ermöglicht sowohl die Funktionalisierung der 
Kulturträger mit adhäsionsvermittelnden Biomolekülen, als auch die weitere 
Optimierung der Trägereigenschaften. Das hier vorgestellte System erlaubt die 
Adhäsion und Etablierung einer funktionellen, geschlossenen HCEC-Schicht (Sheet) 
sowie die schonende Ablösung desselben einschließlich ihrer sezernierten EZM. 
Ferner ist es gelungen, diese Sheets in vitro auf endothelfreie, porcine Corneae zu 
transferieren. Diese Forschungsarbeit liefert einen Beitrag zur erfolgreichen 
Weiterentwicklung des cornealen Tissue Engineerings und bietet somit auch einen 
möglichen Lösungsansatz, dem Mangel an adäquatem cornealem Spendergewebe, 
der u. a. durch insuffiziente Endothelien der Spendercorneae verursacht wird, zu 
begegnen.  
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Kapitel  2 
Theoretische Grundlagen 
2.1   Humane corneale Endothelzellen 
2.1.1 Aufbau und Funktion der Cornea 
Die Cornea (griechisch: „keras, -atos = Horn[haut]“) ist der vordere, transparente Teil 
der Augenhülle und dient dem Auge als schützende Barriere gegen 
Verschmutzungen und Krankheitserregern. Ihre Transparenz ermöglicht den Eintritt 
von Licht in das Augeninnere und ihre starke Krümmung bewirkt eine Brechkraft 
von etwa 43 Dioptrien. Dies ermöglicht, gemeinsam mit der Linse (19 Dioptrien), eine 
optimale Lichtbrechung für die Erzeugung einer scharfen Abbildung auf der Retina 
(Netzhaut) [1]. Der horizontale Durchmesser der Cornea eines Erwachsenen misst 
durchschnittlich 11,7 mm und der vertikale Durchmesser 10,6 mm. Die 
Hornhautdicke beträgt im Zentrum 500 µm bis 600 µm und erreicht zum cornealen 
Limbus (Limbus corneae) hin 600 µm bis 800 µm [44]. Das Verfahren der Pachymetrie 
ermöglicht die Bestimmung der Hornhautdicke in vivo [45, 46]. 
Die Cornea ist frei von Blut- und Lymphgefäßen (Avaskularität) und somit ein 
bradytrophes Gewebe, welches nur durch Diffusion von Nährstoffen aus den 
umgebenden Flüssigkeiten (Kammerwasser, Tränenfilm) versorgt wird. Lediglich 
Gefäße der Bindehaut und der Sklera bilden am cornealen Limbus ein 
Randschlingennetz mit zahlreichen Kapillaren, welche in der cornealen Peripherie zur 
Sauerstoff- und Nährstoffversorgung beitragen. Bei Verletzungen und Entzündungen 
können in die Cornea eingewanderte Makrophagen das Einwachsen von Blutgefäßen 
stimulieren, was häufig zum Verlust der Transparenz der Cornea führt.  
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Die humane Cornea ist aus fünf Schichten aufgebaut (Abbildung 2-1), die in den 
folgenden Abschnitten näher erläutert werden [1, 47, 48]. 
1. Hornhautepithel (Epithelium anterius) 
2. BOWMAN-Membran (Lamina limitans anterior) 
3. Stroma (Substantia propia) 
4. DESCEMET-Membran (Membrana limitans posterior) 
5. Hornhautendothel (Epithelium posterius) 
 
Abbildung 2-1: Struktur der Cornea  
Links: Querschnitt des menschlichen Auges (modifiziert nach [49]); rechts: Querschnitt der 
Cornea sowie Feingewebsstruktur der verschiedenen cornealen Schichten (modifiziert nach 
[48, 50]); 1 = vorderes Epithel (Epithelium anterius); 2 = BOWMAN-Membran (Lamina limitans 
anterior); 3 = Stroma (Substantia propria); 4 = DESCEMET-Membran (Membrana limitans posterior);  
5 = hinteres Epithel (Hornhautendothel, Epithelium posterius); 6 = sensorische Nervenfaser;  
7 = Keratozyten; 8 = Lamellen aus gebündelten, parallel angeordneten Kollagenfibrillen. 
Ein aus fünf bis sechs Zelllayern bestehendes unverhorntes Plattenepithel bildet das 
vordere Hornhautepithel (etwa 50 µm dick). Alle Epithelzellen sind durch 
kommunizierende Verbindungen (Gap Junctions, Zonulae communicantes) und 
Ankerverbindungen (Desmosomen und Adherens Junctions, Zonulae adhaerentes) 
miteinander verbunden. Auf der nach außen gerichteten Zelloberfläche der obersten 
Schicht des Epithels (Stratum superficiale) sitzt eine 300 nm dicke Glykokalyx, an 
welcher der Tränenfilm haftet. Über diesen nehmen die cornealen Epithelzellen 
Sauerstoff aus der Atmosphäre sowie Nährstoffe auf. Der Tränenfilm dient als erste 
schützende Barriere gegen Mikroorganismen, Chemikalien, Toxinen und anderen 
Fremdkörpern. Darüber hinaus versorgt er das Epithel mit Wachstumsfaktoren und 
immunologischen Faktoren, die entscheidend für die Gesundheit, die Proliferation 
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und die Reparatur des cornealen Epithels sind. Interzelluläre Spalten des Stratum 
superficiale des Hornhautepithels werden durch undurchlässige Verbindungen (Tight 
Junctions, Zonulae occludentes) verschlossen und verhindern somit das Eindringen von 
Mikroorganismen, Toxinen und Tränenflüssigkeit in das corneale Stroma. Limbale 
Stammzellen, welche in der Zirkumferenz der Cornea unterhalb des Epithels in den 
sogenannten VOGT’schen Palisaden gelegen sind, gewährleisten eine kontinuierliche 
Regeneration des cornealen Epithels (vollständige Erneuerung alle sieben Tage) [51–
53]. 
Die Basalmembran des Epithels besteht aus einer typischen Basallamina (aufgebaut 
aus der Lamina rara anteriora, der Lamina densa und der Lamina rara posteriora, 40 nm 
bis 60 nm dick, vorrangig bestehend aus Kollagen Typ IV und verschiedenen 
Lamininen) und einer spezialisierten Lamina fibroreticularis, der BOWMAN-Membran 
(8 µm bis 14 µm dick). Das hauptsächlich aus Kollagen Typ I und Typ V bestehende 
engmaschige Netzwerk wird durch feine, zum Epithel verlaufende Nervenfasern 
unterbrochen. Auf jede zweite Basalzelle des Epithels kommt eine Nervenendigung – 
damit ist die Hornhaut von allen Augengeweben am dichtesten mit sensorischen 
Nervenfasern versehen [48]. 
Das Stroma macht ungefähr 90 % der Gesamtdicke der Cornea aus [4]. Die im Stroma 
verstreut angeordneten, spindelförmigen Keratozyten (modifizierte Fibroblasten) 
sezernieren Proteoglykane (aufgebaut aus einem Kernprotein und negativ geladenen 
Glykosaminoglykanseitenketten) und Prokollagen in den extrazellulären Raum. Die 
Abspaltung der Propeptide von den Prokollagenmolekülen führt zur Bildung der 
reifen Kollagenmoleküle (hauptsächlich Kollagen Typ I). Diese wiederum schließen 
sich zu Kollagenfibrillen (Durchmesser von etwa 10 nm bis 300 nm) zusammen [54]. 
In einem schmalen Bereich des anterioren Stromas verlaufen die Kollagenfibrillen 
ungerichtet und sind miteinander verzweigt. Im übrigen Stroma sind sie parallel zur 
cornealen Oberfläche und auch zueinander orientiert [55]. Kollagenfibrillen lagern 
sich zu Kollagenfasern mit einem einheitlichen Durchmesser von 22,5 nm bis 35 nm 
und einem einheitlichen Abstand von etwa 41,4 nm zusammen. Sie bilden ca. 200 bis 
250 brettförmige Lamellen. Etwa die Hälfte dieser Stromalamellen ist nahezu 
senkrecht zueinander ausgerichtet, während die verbleibenden Lamellen einen 
Winkel von ca. 45° zueinander bilden. Zur DESCEMET-Membran hin verlaufen die 
Fibrillen erneut ungerichtet und bilden ein miteinander verwobenes Netzwerk. Die 
flach zwischen den Stromalamellen liegenden Keratozyten besitzen lange Ausläufer, 
die über Gap Junctions miteinander verbunden sind. Sie bilden zwischen den 
Lamellen zweidimensionale Netzwerke. Neben der Avaskularität sind der 
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Wassergehalt von 72 % bis 82 %, der reguläre Durchmesser sowie die regelmäßige 
Anordnung der Kollagenfasern entscheidende Voraussetzungen für die Transparenz 
der Cornea. Proteoglykane umhüllen die Kollagenfibrillen, bilden Brücken mit einer 
einheitlichen Länge von 1,8 nm zwischen benachbarten Fibrillen und tragen so 
vermutlich zur parallelen Ausrichtung der einzelnen Bündel bei. Die Seitenketten der 
Proteoglykane bestehen zu mehr als 50 % aus Keratansulfat sowie aus Dermatansulfat 
und Chondroitinsulfat (Tabelle 1.3 in [1]). Diese Glykosaminoglykanseitenketten 
verleihen den Proteoglykanen ihre starke Wasserbindungsfähigkeit, welche einen 
Quellungsdruck von ca. 50 mm Hg bzw. 68 g cm-2 verursacht und zum 
„schwammartigen“ Aufsaugen des Wassers aus der Vorderkammer in das Stroma 
führt. Kommt es im Rahmen von Unter- oder Fehlfunktionen zur Adsorption von 
überschüssigem Wasser an Proteoglykanen (Stromaödem), wird der kritische 
Abstand zwischen den Fibrillen und damit deren regelmäßige Anordnung gestört. 
Dies resultiert in einer erhöhten Lichtstreuung, dem Verlust der cornealen 
Transparenz und schließlich einer schweren Beeinträchtigung der Sehfähigkeit. 
Obwohl die metabolische Umsetzungsrate des Stromas sehr niedrig ist, beginnt 
dessen Regeneration bereits innerhalb von 24 Stunden nach einem Trauma mit der 
Migration angrenzender Keratozyten zur Wunde [56].  
Die DESCEMET-Membran ist die Basalmembran des cornealen Endothels und hat eine 
besonders dicke Lamina fibroreticularis. Ausgehend von postnatal 3 µm bis 4 µm 
erreicht sie im Laufe des Lebens eine Dicke von 10 µm bis 12 µm. Neben dem 
netzbildenden Kollagen Typ IV als strukturgebender Hauptkomponente von 
Basalmembranen stellt das ebenfalls netzbildende Kollagen Typ VIII [54] das 
Hauptkollagen der DESCEMET-Membran dar und bildet ein hochgeordnetes, dichtes, 
filamentäres Netzwerk. Kollagen Typ IV kommt sowohl an der dem Stroma 
zugewandten Seite (α1, α2) als auch an der dem Endothel zugewandten Seite (α3, α4, 
α5) der DESCEMET-Membran vor [57, 58]. Im Gegensatz dazu weist die humane 
DESCEMET-Membran ausschließlich an ihrer stromalen Seite eine aus 
Kollagen Typ VIII-bestehende hexagonale Gerüststruktur auf, an deren Bildung 
vermutlich das corneale Endothel im Rahmen früher Entwicklungsstadien beteiligt ist 
[59, 60]. Auch für weitere typische Matrixproteine wie Fibronektin und Vitronektin 
(hauptsächlich stromale Seite) sowie verschiedene Laminin-Isoformen, Nidogen/ 
Entactin und Perlecan (vorrangig endotheliale Seite) konnte eine heterogene vertikale 
Verteilung nachgewiesen werden [57, 58]. Da die DESCEMET-Membran nur schwach 
an das Stroma angeheftet ist, kann sie als Häutchen von der Cornea abgezogen 
werden. Dies macht man sich bei der Präparation von sogenannten Endothellamellen 
für die lamelläre endotheliale Keratoplastik zu Nutze (Kapitel 2.1.5.2, Seiten 20 ff.). 
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Hexagonale Zellen mit einer durchschnittlichen Dicke von 3 µm bis 4 µm und mit 
einem Durchmesser von ca. 20 µm, bilden ein einschichtiges Plattenepithel im 
posterioren Abschnitt der Cornea, das sogenannte Hornhautendothel [3]. Es geht aus 
den Zellen der Neuralleiste hervor [61]. Das corneale Endothel ist über 
Hemidesmosomen [62–64] fest mit der DESCEMET-Membran verankert und steht in 
direktem Kontakt zum Kammerwasser (pH 7,4) der Vorderkammer, welches das 
corneale Endothel mit Sauerstoff, Glucose und Aminosäuren versorgt. Corneale 
Endothelzellen besitzen Zonulae occludentes (apiko-lateral), Zonulae adherentes (baso-
lateral) und Zonulae communicantes als typische epitheliale Zellkontakte. Nach den 
Innensegmenten der Photorezeptoren sind corneale Endothelzellen die 
Mitochondrien-reichsten Zellen des Auges [65]. Das corneale Endothel reguliert den 
Wasserhaushalt des Stromas (englisch „deturgescence“), indem es einerseits durch 
seine Tight Junctions den unkontrollierten Einstrom von Flüssigkeit in das Stroma 
verhindert (englisch „leaky barrier“, Kapitel 2.1.3, Seiten 13 ff.) und andererseits 
überschüssiges Wasser vom Stroma in die Vorderkammer transportiert. Dadurch 
gleicht es den durch den Quellungsdruck der stromalen Proteoglykane 
hervorgerufenen Wasserüberschuss aus. Somit ist das corneale Endothel für den 
Erhalt der Transparenz der Cornea unverzichtbar (Kapitel 2.1.3, Seiten 13 ff.). 
Darüber hinaus findet der Großteil der cornealen Nährstoffversorgung sowie der 
Entsorgung von Metaboliten über das corneale Endothel statt [66]. Während 
endotheliale Glucose-Transporter die Aufnahme und Weiterleitung von Glucose ins 
Stroma ermöglichen und so die Nährstoffversorgung der Keratozyten und der 
Epithelzellen gewährleisten, sorgen Milchsäure-Transporter für die Entsorgung 
dieses Endproduktes der anaeroben Glykolyse. Im Gegensatz zum Hornhautepithel 
weist das Hornhautendothel in vivo nahezu keine Regenerationsfähigkeit auf (Kapitel 
2.1.2, Seiten 9 ff.). 
2.1.2 Proliferation des humanen cornealen Endothels 
Im Verlauf des Lebens vermindert sich die corneale Endothelzelldichte (EZD) im 
Zentrum einer humanen Cornea von postnatal etwa 6.000 Zellen pro mm2 auf adult 
3.000 Zellen pro mm2 [4]. Darüber hinaus konnte in der Peripherie einer humanen 
Cornea eine um durchschnittlich 10 % höhere EZD als in deren Zentrum 
dokumentiert werden [4, 67]. Im Bereich der Schwalbe-Linie, der Grenze zwischen 
dem cornealen Endothel und dem Trabekelwerk an der cornealen Peripherie, ist die 
EZD sogar 20 % bis 30 % größer als im cornealen Zentrum. In ähnlicher Art und 
Weise ist auch die jährliche Verlustrate an cornealen Endothelzellen in der Peripherie 
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einer humanen Cornea mit durchschnittlich 0,4 % geringer als in deren Zentrum, wo 
der durchschnittliche Verlust 0,6 % beträgt. Im Gegensatz zum humanen cornealen 
Epithel wird dieser Zellverlust nicht durch Zellproliferation aufgefangen [68]. 
Stattdessen migrieren die verbleibenden bzw. benachbarten humanen cornealen 
Endothelzellen (HCEC) auf die freien Flächen und bilden so eine zunächst 
unvollständige Barriere mit einer minimalen Anzahl an Ionenpumpen und 
unvollständig ausgebildeten Tight Junctions. Anschließend wird die Barriere- und 
Pumpfunktion wieder vollständig hergestellt, indem sich die HCEC vergrößern und 
eine unregelmäßig polygonale Morphologie annehmen [4]. Damit einhergehend ist 
z. B. bei einem humanen cornealen Endothel fortgeschrittenen Alters eine 
Verminderung des Anteils an hexagonalen Zellen (Pleomorphismus = weniger als 
30 % bis 40 % der HCEC weisen hexagonale Form auf) sowie eine Vergrößerung der 
Zellfläche (Polymegatismus = mehr als drei- bis vierfache Zunahme der Zellfläche) 
zu beobachten [2, 69]. Ursache dafür ist die äußerst eingeschränkte Teilungsrate der 
HCEC. Untersuchungen des Zellzyklus-Status haben ergeben, dass ausgereifte HCEC 
in situ tendenziell in der G1-Phase (englisch „gap phase 1“, postmitotische Phase oder 
Präsynthesephase) verbleiben. Obwohl HCEC in vitro zur Proliferation befähigt sind, 
wird ein Fortschreiten des Zellzyklus zur S-Phase (englisch „synthesis phase“, 
Synthesephase) in vivo vermutlich durch verschiedene Faktoren unterbunden:  
a) Die Etablierung stabiler Zell-Zell-Kontakte führt zu einer Kontaktinhibition [70]. 
In diesem Kontext resultiert in vitro die Behandlung des cornealen Endothels mit 
dem Calcium-Chelator Ethylendiamintetraessigsäure (EDTA) [71] oder mit 
Calcium-freiem Medium in einer Steigerung der Proliferationsrate der cornealen 
Endothelzellen. Die von den Calcium-sensitiven Cadherinen, Connexinen (Cx) 
und Zonula occludens-Proteinen gebildeten apikalen Verbindungen werden durch 
Calciumentzug aufgelockert und es kommt zu einem Verlust der endothelialen 
Barrierefunktion. Des Weiteren resultiert auch der genetische Knockdown eines 
der Hauptconnexine, Cx43, in einer signifikanten Erhöhung der Anzahl 
proliferierender cornealer Endothelzellen. 
b) Das im Kammerwasser enthaltene Cytokin Transforming Growth Factor β2  
(TGF-β2) verhindert den Eintritt in die S-Phase, indem es die Bildung des 
Proteinkomplexes aus Cyclin und Cyclin-abhängigen Kinasen (englisch „cyclin-
dependent kinase“, CDK), welcher den Zellzyklus reguliert, beeinflusst [70]. So ist 
in cornealen Endothelzellen, welche mit TGF-β2 behandelt wurden, die Synthese 
von CDK4 inhibiert und das CDK-interagierende Protein p27 löst sich von dem 
Cyclin D/CDK4-Komplex und bindet stattdessen an den Cyclin E/CDK2-
Komplex. Dies führt zu einer Inaktivierung von CDK2, welche nicht mehr den 
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Zellzyklus-Suppressor retinoblastoma (Rb) inaktivieren kann. Des Weiteren 
verhindert TGF-β2 die Phosphorylierung und damit die Inaktivierung von p27. 
c) Strukturelle und kompositionelle Unterschiede der adulten DESCEMET-Membran 
im Vergleich zur embryonalen fördern möglicherweise den Arrest adulter HCEC 
in der G1-Phase [70]. So stellt das während der Embryonalentwicklung direkt mit 
den HCEC interagierende Kollagen Typ VIII vermutlich eine wichtige, das 
Wachstum und die Proliferation stimulierende Komponente dar.  
d) Das Zytokin basischer Fibroblastenwachstumsfaktor (englisch „basic fibroblast 
growth factor, bFGF oder FGF-2) wird von HCEC sezerniert, in der DESCEMET-
Membran sequestriert und reguliert die Proliferation von HCEC über autokrine 
bzw. parakrine Stimulation [72, 73]. 
 
Obwohl die Zellteilung von HCEC in vivo stark unterbunden ist, konnte deren 
Fähigkeit zur Proliferation im Rahmen von in vitro-Studien nachgewiesen werden. So 
wurde für primäre HCEC-Kulturen eine altersabhängige Verminderung der 
Sensitivität gegenüber Mitogenen und Wachstumsfaktoren beschrieben [5, 74, 75]. Für 
HCEC älterer Spender konnte eine verminderte Teilungsrate einhergehend mit einer 
Steigerung der Zellgröße und einer Verminderung der Zelldichte beobachtet werden. 
Darum wird vermutet, dass der Zellzyklus-Status in vivo nicht statisch ist, sondern 
sich mit zunehmendem Lebensalter verändert. Darüber hinaus wird kontrovers 
diskutiert, ob die in der Peripherie des cornealen Endothels lokalisierten HCEC eine 
größere Replikationskapazität besitzen als HCEC aus dem zentralen Bereich [76]. Ex 
vivo Wundheilungsstudien an Hornhäuten deuten darauf hin, dass periphere HCEC 
unabhängig vom Alter des Spenders eine höhere Teilungsfähigkeit besitzen als 
zentrale HCEC. Nichts desto trotz ist der prozentuale Anteil teilungsfähiger HCEC 
im cornealen Zentrum älterer Spender signifikant geringer als der Anteil 
teilungsfähiger HCEC, die sowohl im Zentrum als auch in der Peripherie von 
cornealem Gewebe jüngerer Spender beobachtet wurden. Dies korreliert mit der 
Beobachtung, dass zentrale HCEC älterer Spender häufiger Charakteristika 
aufweisen, die für seneszente Zellen typisch sind. In diesem Kontext konnte auch 
gezeigt werden, dass p53 als negativer Regulator des Zellzyklus verstärkt im 
cornealen Zentrum exprimiert wird [77]. Ähnlich wie das corneale Epithel durch die 
im anterioren Limbus sitzenden Stammzellen stetig regeneriert wird, vermutet man 
auch für das corneale Endothel ein ähnliches Stammzelldepot im posterioren Limbus. 
Während die Stammzellmarker Nestin, Alkalische Phosphatase und Telomerase im 
peripheren cornealen Endothel, im Trabekelwerk und in der Übergangszone 
zwischen Trabekelwerk und cornealer endothelialer Peripherie einschließlich der 
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Schwalbe-Linie in unverwundeten Corneae nachgewiesen werden konnten, wurden 
nach der Verwundung von cornealem Gewebe zusätzlich die Stammzellmarker  
Oct-3/4 nur im Bereich des Trabekelwerks, Wnt-1 sowie die Differenzierungsmarker 
Pax-6 und Sox-2 exprimiert und konnten ebenfalls auf Proteinebene nachgewiesen 
werden [78]. Basierend auf diesen Befunden wird spekuliert, ob im posterioren 
Limbus im Bereich der Schwalbe-Linie oder des angrenzenden Trabekelwerkes 
Stammzellen vorkommen, die auf eine Verletzung des cornealen Endothels reagieren 
und den endothelialen Reparatur-Prozess steuern. 
Es existieren verschiedene Ansätze, die Zellteilung von HCEC in vitro zu 
stimulieren. Der Transkriptionsfaktor E2F spielt in eukaryotischen Zellen eine 
Schlüsselrolle beim Übergang von der G1-Phase in die S-Phase des Zellzyklus [70]. Bei 
Überexpression der Isoform E2F2 konnte eine Steigerung der Proliferationsrate 
beobachtet werden [79]. Weiterhin ist der „Rho-associated protein kinase“ (ROCK)-
Signalweg in die Regulation des Zytoskeletts, der zellulären Migration, Apoptose und 
Proliferation involviert [80]. Die Applikation des ROCK-Inhibitors Y-27632 bei 
kultivierten cornealen Endothelzellen aus Primaten unterstützte deren Adhäsion und 
steigerte deren Proliferationsrate [81, 82]. Darüber hinaus unterstützte Y-27632 die 
Wundheilung des cornealen Endothels in vitro und in vivo [83–85]. Ein anderer Ansatz 
besteht in der Weiterentwicklung und Verbesserung von Zellkulturprotokollen, um 
den durch Stress verursachten Zellverlust in primären HCEC-Kulturen zu 
vermindern.  
Durch die Transduktion von primären HCEC mit dem Large T-Antigen des Simian-
Virus-40 (SV40) [86, 87] oder den Onkogenen E6/E7 (englisch „early“) des humanen 
Papillomavirus (HPV) kam es zu einer Inaktivierung der Zellzyklus-Suppressoren Rb 
und p53. Auf diese Art und Weise etablierte man die HCEC-Zelllinien HCEC-12 [88], 
IHCEn [89] oder THCEC [90], die immortalisiert, also in ihrer Teilungsrate nicht mehr 
begrenzt sind, und dennoch eine in vivo-ähnliche Morphologie aufweisen. Während 
die Verfügbarkeit primärer HCEC nur begrenzt ist und mit ihnen durchgeführte 
Experimente in ihrer Reproduzierbarkeit zusätzlich noch aufgrund spender-
abhängiger Unterschiede zwischen einzelnen Zellkulturen eingeschränkt sind, 
zeichnen sich Zelllinien durch die Etablierung von Kulturen hoher Zelldichte mit 
homogenen Eigenschaften aus. Ausgehend von der Zelllinie HCEC-12 wurden im 
Hinblick auf zukünftige klinische Forschungen die Zelllinien HCEC-B4G12 und 
HCEC-H9C1 durch Klonierung unter serumfreien Kulturbedingungen etabliert und 
charakterisiert [91]. Ferner weisen beide Zelllinien Eigenschaften auf, die sie zu 
möglichen Modellsystemen für vollständig differenzierte HCEC aus dem zentralen 
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Bereich des cornealen Endothels (HCEC-B4G12) bzw. für sich entwickelnde, 
transitionelle HCEC aus der Peripherie des cornealen Endothels (HCEC-H9C1) 
machen (Tabelle 2-1). 
Tabelle 2-1: Gegenüberstellung der Zelllinien HCEC-12, HCEC-B4G12 und HCEC-H9C1 
 HCEC-12 HCEC-B4G12 HCEC-H9C1 
Quelle Endothel einer 
humanen Spender-
cornea, immortalisiert 
mit  SV40 Large T-
Antigen [88] 
Klon von HCEC-12 [91] Klon von HCEC-12 [91] 




polygonal und stark 
adhärent sowie groß 





Kollagen Typ IV 
homogen, klein, rund 
bis elongiert;  
schwache Adhärenz; 



















2.1.3 Funktion des cornealen Endothels 
Das corneale Endothel bildet eine anatomische und physiologische Barriere zwischen 
dem nährstoffreichen Kammerwasser und dem cornealen Stroma. Mit Ausnahme 
einiger aquatischer Organismen trägt das corneale Endothel die Hauptverantwortung 
für den Erhalt der cornealen Transparenz [4] und transportiert aktiv 3,5 bis 
6 µl Flüssigkeit pro cm2 und pro Stunde vom cornealen Stroma in die Vorderkammer 
[92–94]. Die pump-leak-Hypothese beschreibt den Mechanismus der 
Aufrechterhaltung des cornealen Wassergehaltes [4, 6, 66, 95–98]. Obwohl die Zonulae 
occludentes des cornealen Endothels nicht vollständig abgedichtet sind (englisch 
„leaky“), kontrollieren sie die parazelluläre, durch den Quellungsdruck der stromalen 
Proteoglykane verursachte Diffusion von Ionen und Wasser aus der Vorderkammer 
in das corneale Stroma (Barrierefunktion, Kenngröße: transepithelialer Widerstand, 
TER [66, 95, 97]). Des Weiteren ist diese Struktur entscheidend für die Pumpfunktion 
(englisch „pump“) des Hornhautendothels. Die Aufrechterhaltung der 
Potentialdifferenz und somit möglicherweise eines lokalen osmotischen Gradienten 
Kapitel 2 – Theoretische Grundlagen 
14 
wird durch die Verhinderung des unkontrollierten Rückflusses von Ionen über den 
parazellulären Weg durch die Strukturen der Zonulae occludentes gewährleistet 
(englisch „gate function“). Intakte Tight Junctions begrenzen weiterhin die laterale 
Diffusion von Membranproteinen, z. B. Ionentransportern, und sind somit für die 
Aufrechterhaltung der apikal-basalen Polarität der Zellen unverzichtbar (englisch 
„fence function“). Neben dem junctional adhesion molecule-1 (JAM-1) bilden F-Actin, 
Zonula occludens 1 (ZO-1), α- und β-Catenin, Occludin und Claudin die 
Hauptkomponenten der endothelialen Zonulae occludentes [97, 99].  
Es existieren unterschiedliche Theorien über das Zusammenwirken der 
verschiedenen Ionenpumpen und Ionenkanäle, die in den cornealen endothelialen 
Transport von Ionen und überschüssigem Wasser involviert sind. In der von David 
M. MAURICE entwickelten pump-leak-Theorie [94, 100] geht man davon aus, dass in 
den cornealen Endothelzellen die basolateral lokalisierte Na+/K+-ATPase [101] mit 
ca. 2,1  106 Transportermolekülen pro Zelle [4] aktiv einen osmotischen Gradienten 
erzeugt. Dabei werden unter Verbrauch von ATP zwei K+-Ionen in die Zelle und drei 
Na+-Ionen in den extrazellulären Raum transportiert, was in einem Nettotransport 
von einem Kation in den extrazellulären Raum resultiert. Dies treibt sekundäre 
Transporter an, wie beispielsweise Na+:K+:Cl- Co-Transporter (basal), Na+:2 HCO3- 
Co-Transporter (basal), Na+/H+ Austauscher und verschiedene Anionenkanäle 
(apikal) [95, 100]. Es wurde angenommen, dass nachströmende Flüssigkeit aus dem 
cornealen Stroma den so erzeugten Ionenüberschuss im Kammerwasser ausgleicht. 
Im Gegensatz zum renalen Epithel, dessen Tight Junctions Interzellulärräume dicht 
abschließen, handelt es sich bei dem cornealen Endothel um ein undichtes Epithel. 
Somit bleibt es fraglich, ob tatsächlich ein osmotischer Gradient zwischen basaler und 
apikaler Seite aufgebaut werden kann, der in einem transzellulären Wassertransport 
über Wasserkanäle, sogenannte Aquaporine, resultiert. Im Vergleich zum renalen 
Epithel scheinen die Aquaporine des cornealen Endothels lediglich eine regulierende 
Rolle zu spielen und nicht die Hauptverantwortung für den Wassertransport zu 
tragen. Die Deletion von Aquaporin-1 im Mausmodell führte z. B. zu einer starken 
Beeinträchtigung der osmotischen Membranpermeabilität, jedoch nur in geringem 
Maße zu einer Verminderung der Wassertransportrate [102]. Bislang konnte daher ein 
derartiger osmotischer Gradient experimentell nicht nachgewiesen werden.  
Jorge FISCHBARG postulierte das Modell der elektro-osmotischen Kopplung der Tight 
Junctions [92, 102–104]. Nach seiner Theorie generieren die cornealen Endothelzellen 
durch den gerichteten Transport von Na+, K+, HCO3- und Cl- ein transepitheliales 
Potential (TEP = - 700 µV, 60 mal geringer als beim cornealen Epithel). Dieses 
Kapitel 2 – Theoretische Grundlagen 
15 
elektrische Feld verursacht eine gerichtete Bewegung der Gegenionen wie z. B. Na+, 
einschließlich ihrer Hydrathüllen durch die Ionen-spezifischen Kanäle der Tight 
Junctions in die Vorderkammer. Das stromale Wasser wird durch eine Art 
„Sogeffekt“ nachgezogen. Diesen Vorgang bezeichnet man als Elektroosmose. Eine 
Inhibierung der Transportmechanismen für die Anionen Cl- und HCO3- vermindert 
den Transport von Flüssigkeit stark [105, 106]. Eine Blockierung der Na+-Kanäle 
durch Benzamil [92] oder der Na+/K+-ATPase durch das Herzglykosid g-
Strophanthin, auch Ouabain genannt [94], resultiert in einem nahezu vollständigen 
Ausfall des Flüssigkeitstransports.  
2.1.4 Verlust der Funktion des cornealen Endothels 
Obgleich die EZD im Rahmen des natürlichen Alterungsprozesses kontinuierlich 
sinkt und das corneale Endothel kaum Regenerationskapazität aufweist, wird eine 
lebenslange Funktionalität eines gesunden cornealen Endothels durch verschiedene 
grundlegende Voraussetzungen gewährleistet [4]:  
a) Die Zelldichte von HCEC ist sehr hoch und fungiert so als physiologisches 
Reservoir [107] (Kapitel 2.1.2, Seiten 9 ff.).  
b) Das humane corneale Endothel weist eine sehr hohe Dichte an Ionenpumpen auf, 
z. B. 2,1  106 Na+/K+-ATPase-Pumpen pro Endothelzelle [4] (Kapitel 2.1.3, 
Seiten 13 ff.). 
c) Eine geringe Apoptoserate begrenzt den durchschnittlichen jährlichen HCEC-
Verlust auf ein Minimum. 
d) Das corneale Stroma filtert die UV-Bestandteile des Lichtes, so dass das corneale 
Endothel keiner hochenergetischen, kurzwelligen Strahlung ausgesetzt ist [108, 
109]. 
e) Ein im Vergleich zum Serumspiegel 20-fach erhöhter Ascorbatspiegel im 
Kammerwasser schützt das corneale Endothel zudem vor oxidativem Stress, der 
durch Lichtexposition entstehen kann [110]. 
Die physiologische jährliche Zellverlustrate nach dem 18. Lebensjahr verringert sich 
von ca. 1,1 % auf etwa 0,6 % und verbleibt in dieser Größenordnung [111]. Dies ist 
besonders für das Zentrum der Cornea kritisch. Durch die parallele Entwicklung und 
Reifung der Zonulae occludentes, die Verminderung der endothelialen Permeabilität, 
die Steigerung der Dichte endothelialer Ionenpumpen sowie die Verminderung der 
cornealen Gesamthydratation kann der physiologische Endothelzellverlust 
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ausgeglichen werden [4, 112]. Die im Vergleich zum cornealen Zentrum peripher 
höhere EZD und auch die sehr begrenzte Proliferations- und Migrationsaktivität 
peripherer cornealer Endothelzellen können jedoch starke, über den physiologischen 
Rahmen hinaus gehende Zellverluste, z. B. bei Erkrankungen oder Traumata, bei 
humanen Corneae nicht ausreichend kompensieren. 
So kann bei einem Unterschreiten der kritischen Mindestzelldichte von 
ca. 500 HCEC pro mm2 ein starker Endothelzellverlust und damit einhergehend eine 
Beeinträchtigung der Funktionalität durch die oben genannten Mechanismen nicht 
mehr aufgefangen werden [7]. Im schlimmsten Fall führt eine Verschiebung des 
endothelialen Gleichgewichts zwischen „pump“- und „leak“- Funktion zur 
Entwicklung eines cornealen Ödems. Dies bedeutet, dass es zu einer überschüssigen 
Wasseransammlung durch die Proteoglykane des cornealen Stromas, einhergehend 
mit einer Vergrößerung der kritischen Abstände zwischen den stromalen 
Kollagenfibrillen, kommt. Symptomatisch äußert sich dies in der Erhöhung der Dicke 
und der Eintrübung der Cornea, also dem Verlust der cornealen Transparenz bis hin 
zur Erblindung des betroffenen Auges. 
Verschiedene Faktoren können zu einer schweren Beeinträchtigung und sogar zum 
Verlust der transparenzerhaltenden Funktionalität des humanen cornealen Endothels 
führen [113, 114]. Darunter fallen topisch angewandte Medikamente wie Dorzolamid 
[115–117], das Tragen von Kontaktlinsen [6, 118, 119], ein mit dem Glaukom 
einhergehender erhöhter Augeninnendruck [120, 121], Geburtstraumata, chirurgische 
Traumata, Verletzungen und Erkrankungen. So weisen z. B. Patienten mit Diabetes 
mellitus Typ I erhöhte Raten an Polymegathismen und Pleomorphismen auf [122]. 
Neben der posterioren polymorphen Dystrophie [123] und der congenitalen hereditären 
endothelialen Dystrophie [124] zählt die Fuchs‘sche Endotheldystrophie [125–127] zu den 
bekanntesten primären cornealen Endotheliopathien. Man unterscheidet zwei Formen 
dieser autosomal dominanten Erkrankung: Die frühe Form wird mit Mutationen auf 
den Chromosomen 13 und 18 und einer Mutation des Gens COL8A2, das für die 
Synthese von Kollagen Typ VIII als ein Hauptbestandteil der DESCEMET-Membran 
verantwortlich ist, in Verbindung gebracht [128]. Für die späte Form ist vermutlich 
eine Mutation des Gens SLC4A11 (englisch „sodium bicarbonate transporter-like 
protein 11“, Mutationen auf dem Chromosom 1) verantwortlich, welches die Synthese 
des endothelialen Transportproteins NaBC1, eines Natrium-Borat-Co-Transporters 
aus der Familie der Hydrogencarbonat-Transporter [129], reguliert [130]. Beide 
Formen manifestieren sich zunächst in der Bildung von Ausstülpungen der 
DESCEMET-Membran, genannt Cornea guttata. Das corneale Endothel weist verstärkt 
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Polymegathismen und Pleomorphismen auf und verliert allmählich seine Pump- und 
Barrierefunktion. Dies resultiert schließlich in der Entwicklung eines cornealen 
Ödems. Die pseudophake bullöse Keratopathie ist eine bekannte Komplikation nach 
Kataraktoperationen und weist mit Ausnahme von Ausstülpungen der DESCEMET-
Membran ähnliche Symptome wie die Fuchs‘sche Endotheldystrophie auf [4]. Trotz der 
Verwendung adäquater viskoelastischer Lösungen, die das corneale Endothel im 
Rahmen der Phakoemulsifikation (Zerkleinerung des Linsenkerns durch Ultraschall) 
vor einer gravierenden Zerstörung der Zonulae occludentes schützen, liegt der corneale 
endotheliale Zellverlust in den ersten zehn Jahren nach einer Katarakt-Operation bei 
2,0 % bis 5,0 % pro Jahr [111]. Des Weiteren führen auch die Lagerung, der Transport 
und die Manipulation cornealen Spendergewebes für die corneale Transplantation 
(Keratoplastik) zu einem erhöhten cornealen endothelialen Zellverlust (Kapitel 2.1.5.2, 
Seite 20). 
2.1.5 Therapiemöglichkeiten für corneale endotheliale Dysfunktionen 
2.1.5.1 Übersicht und immunologische Sonderstellung der Cornea 
Weltweit leiden etwa 39 Millionen Menschen an bilateraler Erblindung [131, 132]. In 
etwa 5 % der Fälle ist eine corneale Eintrübung Ursache für die Erblindung [8, 133]. 
Ausgehend von dem „Goldstandard“ der Transplantation allogenen cornealen 
Gewebes, der perforierenden Keratoplastik, wurden in den vergangenen Jahrzehnten 
verschiedene alternative Therapiemöglichkeiten gegen einen durch corneale 
Erblindung hervorgerufenen Verlust der Sehfähigkeit geschaffen und stetig verfeinert 
(Abbildung 2-2).  
Die Cornea ist ein immunprivilegiertes Gewebe, d. h. es gibt keine direkte 
Anbindung an das Immunsystem. Aufgrund dieser immunprivilegierten 
Eigenschaften, aber auch wegen ihrer anatomischen Zugänglichkeit und ihrer 
Morphologie, ist die Cornea ein vergleichsweise einfach zu transplantierendes 
Gewebe [25]. So weisen corneale Transplantate eine Akzeptanzrate von über 90 % auf, 
auch ohne die Übereinstimmung von MHC-Antigenen (Haupthisto-
kompatibilitätskomplex, englisch „major histocompatibility complex“, MHC) 
zwischen Spender und Empfänger zu berücksichtigen oder Immunsuppressiva zu 
applizieren [19, 134]. Verschiedene Faktoren tragen zur Etablierung dieser 
immunologischen Sonderstellung der Cornea bei [134–137]. Da Blut- und 
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Lymphgefäße fehlen, ist die Präsentation von Fremdantigenen durch Antigen-
präsentierende Zellen (englisch „antigen presenting cell“, APC) an das Immunsystem 
drastisch vermindert. Somit wird das Immunsystem nicht sensibilisiert und 
Immunreaktionen bleiben aus. Corneale Zellen exprimieren nur in einem geringen 
Ausmaß MHC-Klasse I-Antigene und nahezu keine MHC-Klasse II-Antigene. Das 
Fehlen von MHC-Klasse II-exprimierenden APC, die für gewöhnlich alloreaktive  
T-Lymphozyten des direkten Typs aktivieren, resultiert in einer Verzögerung der 
Abstoßung eines cornealen Transplantates [135].  
Die Vorderkammer-assoziierte Immunabweichung (englisch „anterior-chamber-
associated immune deviation“, ACAID) ist eine besondere Form der durch das Auge 
verursachten Toleranz gegenüber Antigenen. Dabei gelangen über die 
Vorderkammer eingebrachte Antigene über das Blutgefäßsystem des Trabekelwerkes 
zur Milz, wo die durch T-Helfer 1 (TH1)- und T-Helfer 2 (TH2)- Zellen hervorgerufene 
Immunantwort unterdrückt wird. Operationstraumata, die Größe eines 
Transplantates, der Grad der Vaskularisierung der Empfängercornea bzw. des 
Transplantatbettes, außerdem Entzündungen und weitere pathologische Einflüsse 
können diesen schützenden Mechanismus einschränken [138, 139]. Erst dann können 
durch das Spendergewebe eingebrachte Fremdantigene das Immunsystem über 
lokale Blut- und Lymphgefäße aktivieren und so eine Immunreaktion auslösen, die 
schlimmstenfalls zu einer Transplantatabstoßung führt. Somit ist eine möglichst große 
Übereinstimmung der MHC-Antigene zwischen cornealem Spender- und Empfänger-
gewebe von besonderem Vorteil, um eine immunologische Abstoßungsreaktion zu 
vermeiden, wenn eine sogenannte Hochrisikosituation vorliegt, z. B. bei wiederholter 
(Re-)Keratoplastik, Hornhauttrübung bei schwerer Atopie, cornealer 
Vaskularisierung oder cornealer Infektion, wie z. B. mit dem Herpes-simplex-Virus 
[140, 141]. 
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Abbildung 2-2: Übersicht über Therapiemöglichkeiten für den Ersatz einer erkrankten 
Cornea  
Neben den verschiedenen Operationstechniken einer Keratoplastik, steht noch die Möglichkeit 
der Verwendung einer Keratoprothese oder die künstliche Entwicklung cornealen Gewebes 
durch Tissue Engineering. KP = Keratoplastik; DS(A)EK = DESCEMET Stripping (Automated) 
Endothelial Keratoplasty; DM(A)EK = DESCEMET Membrane (Automated) Endothelial 
Keratoplasty; KPro = Keratoprothese; PMMA = Poly(Methylmethacrylat; PVDF = Poly(Vinyl-
idenfluorid); PLLA = Poly(L-Lactat); PLGA = Poly(DL-Lactat-co-glykolsäure); PCL = Poly(ε-
Caprolacton); PNiPAAm-co-AAc-co-ASI = Poly(N-Isopropyl-acrylamid-co-acrylsäure-co-
acryloxy-succinimid); Schemazeichnung perforierende KP (pKP) versus DM(A)EK und Foto 
Cornea nach pKP verändert nach [142]; Fotos opake Cornea und Cornea nach PLK verändert 
nach [143]; Foto Cornea nach Transplantation von Boston KPro verändert nach [18]; Foto Auge 
nach Transplantation einer durch Tissue Engineering generierten Cornea [144] 
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2.1.5.2 Allograft – perforierende versus lamelläre Keratoplastik 
Arthur VON HIPPEL führte im Jahre 1878 die erste lamelläre Keratoplastik durch, bei 
der er unter Verwendung eines von ihm entwickelten, durch ein Uhrwerk 
angetriebenes Trepan die gesamte Cornea eines Kaninchens in das corneale lamelläre 
Bett eines jungen Mädchens transplantierte [145]. Wegbereiter der perforierenden 
Keratoplastik (pKP), also des vollständigen Ersatzes aller cornealen Schichten durch 
allogenes Spendermaterial, war der österreichische Ophthalmologe Eduard Konrad 
ZIRM, der im Jahr 1905 die erste erfolgreiche pKP am Menschen durchführte [10]. Er 
transplantierte einem 45-jährigen Tagelöhner, der nach einem Unfall mit Ätzkalk an 
cornealer Erblindung litt, das frisch isolierte corneale Gewebe eines verunglückten 11-
jährigen Jungen. Postoperative Hauptprobleme nach einer pKP bestehen in einem 
beschleunigten Endothelzellverlust, einer möglichen endothelialen 
Abstoßungsreaktion, welche die Lebensdauer des Transplantats begrenzt, und häufig 
schwer korrigierbarem Astigmatismus (Stabsichtigkeit oder Hornhautverkrümmung) 
als visuslimitierender Faktor [9, 142, 146, 147]. Die Verwendung der heute als 
Standard geltenden geführten Trepansysteme sowie auch die mit jeder 
durchgeführten Operation stetig wachsende Erfahrung eines Chirurgen reduzieren 
das Ausmaß eines postoperativen Astigmatismus. Der Einsatz des 
Femtosekundenlasers erlaubt darüber hinaus die präzise Präparation profilierter 
Trepanationsschnittkanten, z. B. top-hat-, mushroom- oder zig-zag-Profil, was eine 
stabilere Wundheilung unterstützt [9, 148, 149]. 
Bei der lamellären Keratoplastik (LK) werden gezielt die erkrankten Schichten der 
Cornea ersetzt, die gesunden Anteile der Cornea bleiben erhalten. In jüngster 
Vergangenheit haben zahlreiche technische Neuerungen zu einer Wiederentdeckung 
verschiedener lamellärer Operationsverfahren geführt [142, 150, 151]. So erlaubt die 
zunehmend routinemäßige Applikation des Mikrokeratoms eine genauere 
Präparation cornealer Lamellen mit besserer Reproduzierbarkeit der Dicke des 
Spendergewebes im Vergleich zu manuellen Schnitttechniken [152], hier spricht man 
auch von „automated keratoplasty“. Im Rahmen der anterioren lamellären 
Keratoplastik (englisch „Deep Anterior Lamellar Keratoplasty“, DALK) werden das 
corneale Epithel und das anteriore  corneale Stroma ersetzt. Sie kommt zum Einsatz 
bei Erkrankungen wie beispielsweise Keratokonus, stromalen Dystrophien oder 
oberflächlichen cornealen Vernarbungen [10]. Die Gefahr einer endothelialen 
Abstoßungsreaktion wird vermieden, da das patienteneigene Endothel unangetastet 
bleibt. Während der posterioren lamellären Keratoplastik (PLK) wird am Empfänger 
ausschließlich das erkrankte corneale Endothel mit dessen DESCEMET-Membran 
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entfernt, genannt „Descemetorhexis“ nach MELLES et al. [150]. Das anschließend über 
einen corneoscleralen/cornealen Tunnel in die Vorderkammer eingebrachte lamelläre 
Transplantat besteht aus dem cornealen Endothel, dessen DESCEMET-Membran sowie 
einem geringen Anteil des anliegenden posterioren Stromas (englisch „Descemet‘s 
Stripping (Automated) Endothelial Keratoplasty“, [DS(A)EK] [153]) und weist eine 
Dicke von 100 µm bis 200 µm auf [154]. Mit Hilfe einer in die Vorderkammer 
injizierten Luftblase wird die Spenderlamelle an die Empfängercornea gedrückt. Die 
von Gerrit MELLES entwickelte „Descemet’s Membrane (Automated) Endothelial 
Keratoplasty“, [DM(A)EK] stellt eine weitere Innovation dar, bei der lediglich das 
corneale Endothel einschließlich dessen DESCEMET-Membran transplantiert werden 
[150, 155, 156]. Zu den Indikationen für die Anwendung der PLK zählen die bullöse 
Keratopathie, die Fuchs’sche Endotheldystrophie und diverse weitere 
Endothelinsuffizienzen [10]. Verschiedene Vorteile der LK machen diese mehr und 
mehr zur Methode der Wahl gegenüber der pKP [142, 157–159]:  
a) Die visuelle Rehabilitation ist voraussagbar und geht schneller vonstatten, was 
besonders bei älteren Patienten eine Rolle spielt. 
b) Kleine Inzisionen (3 bis 5 mm) reduzieren die Rate schwerer intraoperativer 
Komplikationen, wie beispielsweise expulsiver Blutungen. 
c) Da Nähte nicht notwendig sind, werden Faden-assoziierte Komplikationen 
minimiert. 
d) Durch den Erhalt der cornealen Innervation kommt es zu weniger 
Komplikationen an der okulären Oberfläche sowie zur Vermeidung 
postoperativer neurotropher Keratopathien. 
e) Die tektonische bzw. strukturelle Integrität der Empfängercornea bleibt erhalten 
und ein postoperativer Astigmatismus wird vermieden. 
 
Das im Rahmen der LK entstehende Interface, also die Schicht zwischen den 
cornealen Lamellen von Spender und Empfänger, kann zu Unregelmäßigkeiten und 
Trübungen im optischen System führen [10, 158]. Dies limitiert den postoperativen 
Visus. Ein weiterer Nachteil besteht in der häufig auftretenden Dislokation des 
lamellären Transplantates, was eine Wiederanlegung an die Empfängercornea durch 
erneute Luftinjektion, also eine wiederholte chirurgische Intervention, erforderlich 
macht [156, 158].  
Ein großes Problem stellt der im Rahmen allogener Transplantationen von cornealem 
Gewebe auftretende Endothelzellverlust dar [160, 161]. Eine Spenderhornhaut darf 
nur mit einer zentralen EZD von mindestens 2.000 Zellen pro mm2 für die 
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Keratoplastik freigegeben werden [11]. In diesem Kontext werden die Morphologie 
(Pleomorphismus, Polymegatismus, Grad der Granulierung und Vakuolisierung) und 
Vitalität cornealer Endothelzellen eines potenziellen Transplantates routinemäßig 
evaluiert [12]. Neben einer gestiegenen Lebenserwartung des Menschen sowie der 
fehlenden Bereitschaft zur Organ- und Gewebespende [13] schränken Erkrankungen 
des Spenders, z. B. schwere virale Infektionskrankheiten wie AIDS oder Hepatitis, 
aber auch infektiöse Neurodegenerationen wie Morbus Creutzfeld-Jakob, sowie 
vorangegangene refraktive Operationen die Zahl der verfügbaren cornealen 
Transplantate ein [19, 162]. Die Präparationstechnik (manuell oder automatisch), die 
Art und Weise der Lagerung (Organkultur oder hypotherme Lagerung [163]) sowie 
das verwendete Nährmedium [164–166], der Transport [167] und schließlich die 
perioperative Handhabung (mechanische Traumata durch Auf- und Abrollen, 
Verwendung von Luft für die Adhäsion lamellärer Transplantate [168]) des 
Spendergewebes gehen stets mit einem mehr oder weniger großen Grad an 
Endothelzellverlust einher. All diese Faktoren können zu einem primären 
Transplantatversagen führen, welches als fehlende Aufklarung einer eingetrübten 
Cornea zwei Monate nach der Operation erkennbar ist. Folgende Vorgehensweisen 
bieten mögliche Lösungsansätze für die hier genannten Probleme [160]: 
a) Für die schonende Präparation cornealer Transplantate ist die Etablierung einer 
idealen, standardisierten Schnitttechnik notwendig, z. B. mit dem Femto-
sekundenlaser. 
b) Die Verbesserung der Kulturbedingungen für Spenderhornhäute kann den 
Endothelzellverlust bereits primär minimieren, verhindern oder sogar 
kompensieren. In diesem Zusammenhang konnte belegt werden, dass HCEC 
durch die Verwendung von vollständig definiertem, serumfreiem Kulturmedium 
(SFM) anstelle des konventionell genutzten, Serum-supplementierten 
Organkulturmediums Minimal Essential Medium (MEM) vor Apoptose/Nekrose 
geschützt werden können [165, 166, 169]. Die Verwendung von Kulturmedien, die 
frei von bovinen Seren oder anderen tierischen wachstumsfördernden 
Supplementen sind, gewinnt in zunehmendem Maße Bedeutung für klinische 
Anwendungen. So beispielsweise auch für die Organkultivierung von 
Spenderhornhäuten, welche als Transplantate bei cornealen Erkrankungen 
dienen. Das Gesetz über Qualität und Sicherheit von menschlichen Geweben und 
Zellen (Gewebegesetz - GewebeG) vom 20. Juli 2007 (Bundesgesetzblatt I, 
Seite 1574), basierend auf der EU-Direktive 2004/23/EC vom 31. März 2004 [170], 
verlangt zur Kultivierung oder Präparation von humanen Transplantatgeweben 
einschließlich von Hornhäuten nach Möglichkeit Medien, welche ohne tierische 
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Komponenten (humanisiert) und in definierter Zusammensetzung hergestellt 
werden [171–173]. Derartige synthetisch erzeugte Medien stellen ein Gemisch 
bekannter Komponenten mit exakt definierter Konzentration dar, ohne 
Variationen zwischen verschiedenen Chargen und auch ohne das Risiko der 
Übertragung von Infektionen.  
c) Der mechanisch unterstützende und protektive Transport sowie die permanente 
Adhäsion der cornealen Lamelle am cornealen Stroma des Patienten kann durch 
die Entwicklung geeigneter Mikroinstrumente und eventueller polymerbasierter 
Trägermaterialien vorangetrieben werden.  
d) Strategien, welche die Proliferation von HCEC beispielsweise durch transiente 
genetische Manipulation induzieren [174, 175], können einen Zellersatz bei 
Spendergewebe mit zu geringer Endothelzelldichte ermöglichen. So führte die 
lentivirale in vitro Transduktion von HCEC mit den anti-apoptotisch wirkenden 
Genen p53  und Bcl-xL [176] sowohl zu einer signifikanten Steigerung des 
Überlebens als auch einer Beibehaltung der physiologisch typischen Morphologie 
der Endothelzellen [177–179]. Darüber hinaus ist die Stimulierung der 
Fluidsekretion durch die genetische Manipulation verbleibender cornealer 
Endothelzellen auf einem Transplantat eine weitere alternative 
Herangehensweise [66].  
e) Die von HEINDL et al. vorgestellte Split-Cornea-Transplantation kombiniert 
DALK und DMEK für eine gespendete Cornea zur Versorgung von zwei 
Patienten und ist ein vielversprechendes logistisches Konzept, dem 
Spendermangel zu begegnen [180, 181].  
 
Obwohl Langzeitstudien bezüglich Visus und Endothelzellverlust für die LK noch 
erarbeitet werden müssen, ist  bereits abzusehen, dass sich diese Form der 
Keratoplastik, insbesondere die PLK, mittelfristig zur Standardtechnik für ein großes 
Segment der endothelialen Hornhauterkrankungen entwickeln wird [155]. 
2.1.5.3 Keratoprothese 
Die mangelnde Verfügbarkeit von menschlichem Spendergewebe sowie wiederholtes 
Transplantatversagen haben die Entwicklung künstlicher cornealer Ersatzmaterialien 
vorangetrieben [16–20]. Diese umfassen synthetische Keratoprothesen (KPro), 
natürlich erzeugte zellbasierte Gewebe-Äquivalente und auf Tissue Engineering 
basierende Ersatzgewebe. Letztere Ersatzgewebe werden ausführlich in Kapitel 2.3 
(Seiten 46 ff.) vorgestellt.  
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Gleich wie die natürliche Cornea, muss auch ein künstliches corneales Konstrukt das 
Augeninnere vor Verschmutzungen und Verletzungen schützen, es muss transparent 
sein und als optische Struktur das Licht für eine scharfe Abbildung auf der Netzhaut 
brechen. Darüber hinaus muss es biokompatibel sein („ability of a material to perform 
with an appropriate host response in a specific application“ [182]), sich optimal in das 
umgebende Gewebe integrieren [24], die Etablierung eines cornealen Epithels sowie 
die Benetzung mit dem Tränenfilm unterstützen, corneale Innervation für eine hohe 
Tastsensitivität erlauben und möglichst keine Komplikationen, wie eine 
immunologische Abstoßungsreaktion, eine Infektion, ein Glaukom, eine 
retroprosthetische Membranbildung oder eine Extrusion der Keratoprothese, 
hervorrufen. Des Weiteren müssen künstlich erzeugte corneale Gewebe eine hohe 
Funktionalität aufweisen und gegebenenfalls auf einem biokompatiblen 
Trägermaterial bereitgestellt werden, welches für eine Transplantation mit derzeitig 
verfügbaren Operationsmethoden geeignet ist. 
Bereits im Jahr 1789 schlug der französische Ophthalmologe Guillaume Pellier DE 
QUENGSY den Ersatz einer getrübten Cornea durch eine in einen Silberring gefasste 
Glasscheibe vor [145], die erste erwähnte Idee einer Keratoprothese. Keratoprothesen 
sind synthetische Implantate, die den zentralen Teil einer eingetrübten Cornea 
ersetzen sollen. Sie stellen für Patienten mit vernarbtem, vaskularisiertem oder 
anderweitig erkranktem cornealen Gewebe, das als Wirtsbett für ein Transplantat im 
Rahmen einer konventionellen Keratoplastik nicht geeignet ist, oder bei denen eine 
Keratoplastik wiederholt fehlgeschlagen ist, eine wichtige Therapiealternative dar. 
Die im Folgenden vorgestellten Keratoprothesen haben bereits in der klinischen 
Anwendung Eingang gefunden. Die Boston KPro (frühere Bezeichnung Dohlman-
Doane KPro) wurde 1992 von der Food and Drug Administration (FDA) zugelassen. 
Bei dieser „Keratoprothese der zweiten Generation“ handelt es sich um eine 
Kombination aus synthetischer Optik mit biologischer Haptik [19]. Die Boston KPro 
besteht aus einem zentralen optischen Teil aus transparentem Poly(Methyl-
methacrylat) (PMMA), einer porösen Hinterplatte und einem Titanring, zwischen die 
ein trepaniertes corneales Spenderscheibchen gespannt wird. Letzteres fungiert als 
Haptik – als Teil der Keratoprothese, der ähnlich wie bei der pKP im Auge des 
Patienten positioniert und mit Nähten fixiert wird [16–18]. Die AlphaCorTM KPro 
zählt zu den „Keratoprothesen der vierten Generation“ und wurde 2003 von der FDA 
als biointegrierbare Keratoprothese zugelassen [19, 183]. Sowohl ihr solider 
transparenter, optischer Bereich als auch die poröse, lichtundurchlässige Einfassung 
basieren auf Poly(Hydroxyethylmethacrylat) (PHEMA). Jene poröse Einfassung 
erlaubt eine Infiltration durch stromale corneale Fibroblasten des Patienten und damit 
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eine Verankerung der Prothese [184]. Keine der heute verwendeten Keratoprothesen 
entspricht in vollem Umfang den oben genannten Standards für ein ideales 
künstliches corneales Transplantat, so dass eine fortschreitende Optimierung der 
Prothesen, beispielsweise durch deren Funktionalisierung mit Zelladhäsionspeptiden 
[185] oder Wachstumsfaktoren [186], aber auch das Aufgreifen alternativer Ansätze 
(Kapitel 2.3, Seiten 46 ff.), unumgänglich sind. 
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2.2   Stimuli-responsive Polymere 
2.2.1 Biomaterialien 
Ein Material (synthetisch oder natürlich) bzw. ein Werkstoff, der in unmittelbaren 
Kontakt mit lebendem Gewebe kommt und dabei in chemische, physikalische und 
biologische Wechselwirkung mit dem entsprechenden biologischen System tritt, wird 
als Biomaterial bezeichnet. Biomaterialien ersetzen zunächst die biologische und 
mechanische Funktion der nativen Extrazellulären Matrix (EZM) von Geweben und 
fungieren als artifizielle Matrix [187]. Die EZM nativer Gewebe bildet ein stark 
hydriertes Netzwerk. Dieses besteht aus (i.) unlöslichen, hydrierten Makromolekülen 
(z. B. Kollagen, Elastin, Laminin, Fibronektin, Proteoglykane mit langen 
Glykosaminoglykanseitenketten), welche dem Gewebe seine strukturellen und 
mechanischen Eigenschaften verleihen, (ii.) löslichen Makromolekülen 
(Wachstumsfaktoren, Chemokine, Cytokine) sowie auch (iii.) Oberflächen-
gebundenen Proteinen und Rezeptoren benachbarter Zellen [188]. Die EZM ist die 
grundlegende Voraussetzung für die Übertragung einer Reihe stark dynamischer und 
hoch komplexer extrazellulärer biophysikalischer und biochemischer Signale über 
diverse Zelloberflächenrezeptoren, deren anschließende „Übersetzung“ und 
Integration in intrazelluläre Signalwege bis hin zur Regulation der Genexpression 
und Anpassung des Phänotyps der Zellen an veränderte Umgebungsbedingungen. In 
diesem Kontext ermöglichen und unterstützen auch Biomaterialien die Interaktion 
zwischen Zellen und ihrer Umgebung über spezifische Zell-Zell-Kontakte und Zell-
Matrix-Kontakte sowie die Wechselwirkung mit löslichen Wachstumsfaktoren [188]. 
Damit bilden sie die Grundlage für die Adhäsion, Proliferation, Migration und 
Differenzierung von Zellen – also für die Etablierung funktioneller Gewebe. Das 
Kriterium der Biokompatibilität (biologische Verträglichkeit) spielt hierbei eine 
entscheidende Rolle [189]. Das Biomaterial soll keine schweren Immunreaktionen 
verursachen und es darf keine toxischen, mutagenen oder gar kanzerogenen Effekte 
haben. Das mit dem Biomaterial verbundene Risiko der Übertragung von 
Infektionskrankheiten muss minimal sein. Des Weiteren müssen die mechanischen 
Eigenschaften (Steifigkeit, Elastizität) des Biomaterials optimal an die 
biomechanischen Anforderungen des Gewebes angepasst sein [190]. Biomaterialien, 
welche in den Körper implantiert werden sollen, müssen gegebenenfalls noch die 
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Kriterien der Biodegradierbarkeit und Bioresorbierbarkeit erfüllen [187]. 
Abbauprodukte sollten dabei in für den Körper tolerierbaren Konzentrationen 
metabolisiert werden. Entsprechende Biomaterialien müssen in diesem 
Zusammenhang zunächst dem sich neu bildenden Gewebe ausreichend mechanische 
Stabilität vermitteln und dürfen die Geweberegeneration in späteren Phasen (englisch 
„remodelling“) nicht behindern. Darüber hinaus muss ein Biomaterial sterilisierbar 
sein, es muss in ausreichender Menge zur Verfügung stehen und es sollte minimale 
Kosten verursachen. Im Rahmen des Tissue Engineering fanden bislang 
hauptsächlich drei Klassen von biodegradierbaren und bioresorbierbaren 
Biomaterialien Eingang [187]: von natürlichen Materialien abgeleitete Stoffe (z. B. 
Kollagen und Alginat), dezellularisierte Gewebematrices (z. B. Submucosa der Blase 
und des Dünndarms) und synthetische Polymere [z. B. Poly(Glycolsäure), Poly(L-
Lactat) (PLLA) und Poly(DL-Lactat-co-Glykolsäure) (PLGA)]. 
2.2.2 Stimuli-responsive Polymere – Ein Überblick 
Biopolymere wie Proteine oder Nukleinsäuren stellen „natürliche Stimuli-responsive 
Polymere“ lebender organischer Systeme dar. Sie verbleiben über einen weiten 
Bereich externer Umgebungsparameter stabil, reagieren jedoch beim Erreichen eines 
bestimmten kritischen Punktes mit drastischen Änderungen in ihrer Konformation 
und damit auch ihrer Funktionalität. Diese „natürlichen Stimuli-responsiven 
Polymere“ haben zur Entwicklung zahlreicher synthetischer Polymere geführt, die 
dieses adaptive Verhalten imitieren. Stimuli-responsive Polymere (SRP) reagieren 
schon bei geringfügiger Änderung eines kritischen Umgebungsparameters (Stimulus) 
mit einer dramatischen und abrupten Änderung ihrer physikalischen und/oder 
chemischen Eigenschaften [191]. Die durch einen bestimmten Stimulus 
hervorgerufene Präsenz (oder das Fehlen) sekundärer Wechselwirkungen (z. B. 
Wasserstoffbrückenbindungen, hydrophobe Effekte, elektrostatische Interaktionen), 
einfache Reaktionen an den Untereinheiten des Polymerrückgrates (z. B. Säure-Base-
Reaktionen) und/oder Änderungen im osmotischen Druck führen zu einer 
spezifischen Antwortreaktion (englisch „response“) im Polymer. Im Rahmen dieser 
Antwortreaktion können beispielsweise Veränderungen in der Form 
(Quellen/Entquellen), den Oberflächeneigenschaften (hydrophob/hydrophil), den 
chemischen (Stimulation/Inhibition des Reaktionsprozesses), mechanischen 
(Verhärten/Erweichen), elektrischen (Signalgenerierung/elektrochemische Reaktion) 
oder optischen (Aufklaren/Eintrüben) Eigenschaften, eine Phasenseparation 
(Präzipitation) oder auch Veränderung der Permeabilität beobachtet werden [189].  
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Mögliche Stimuli werden in drei Kategorien unterteilt (Abbildung 2-3) [189, 192, 193]: 
a) Physikalische Stimuli verändern die Kettendynamik, d. h. den Energiegehalt des 
Polymer-Lösungs-Systems. Zu diesen Stimuli gehören Licht [194], Temperatur 
[195], Ultraschall [196], magnetische [197, 198] und elektrische Felder [199–201] 
und mechanische Kräfte. 
b) Chemische Stimuli modulieren molekulare Interaktionen sowohl zwischen dem 
Polymer und den Molekülen des Lösungsmittels als auch zwischen den 
Polymerketten selbst. Zu diesen Stimuli zählen die Art des Lösungsmittels, die 
Ionenstärke, der pH-Wert [202, 203] und auch elektrochemische Einflüsse. 
c) Biologische Stimuli haben einen Effekt auf die unmittelbare Funktion eines 
Moleküls, so z. B. die Enzym-Substrat-Interaktion [204], die Wechselwirkung 
zwischen Antigen und Antikörper [205] oder die Konzentration an Glucose [203]. 
Zusätzlich sind noch die dualen SRP zu nennen, welche unabhängig auf zwei Stimuli 
reagieren [206]. 
 
Abbildung 2-3: Systematik Stimuli-responsiver Polymere (SRP)  
Links: Unterteilung der SRP nach der Art des Stimulus, der eine Änderung der Eigenschaften 
des responsiven Polymers hervorruft (verändert nach [192]); rechts: Unterteilung der SRP nach 
der Art und Weise der Präsentation – als Oberflächen-gebundenes System oder als kolloidale 
Partikel (verändert nach [207]). 
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SRP können in verschiedenen „Architekturen“ präsentiert werden [207, 208]. Bei 
einem Stimuli-responsiven (linearen) Polymer in Lösung, kolloidalen Partikeln, wie 
z. B. Mizellen, Kapseln und Vesikeln, oder Aggregaten und Emulsionen, kann es bei 
Applikation des Stimulus zu einer Veränderung der Stärke intermolekularer 
Wechselwirkungen und damit der Sekundärstruktur und der Löslichkeit des 
Polymers kommen [208]. Kovalent quer-vernetzte Polymergele und Oberflächen-
gebundene Polymere, wie beispielsweise Polymerbürsten, Dünnschichten aus einem 
Polymernetzwerk oder selbstassemblierte Schichtsysteme, reagieren vornehmlich mit 
dem Quellen oder Kollabieren des Polymernetzwerkes, also mit der Aufnahme oder 
Abgabe des Lösungs-/Quellmittels. Damit einhergehend ändern sich die 
Schichtdicke, die Benetzbarkeit oder auch die Oberflächenladung [208]. Bei all diesen 
Phänomenen handelt es sich um reversible Prozesse, bei denen Hysteresen beobachtet 
werden können, wenn der Stimulus umgekehrt wird.  Es ist zu beachten, dass die Art 
der „Architektur“ einen Einfluss auf die Dynamik und Stärke der durch den Stimulus 
verursachten Antwort, auf die Reversibilität und auch auf die anzuwendende Stärke 
des Stimulus selbst hat. So zeigt ein SRP-„Aggregat“, welches spontan aus einer 
Polymermasse (englisch „bulk“) gebildet wurde, lange Antwortzeiten im Vergleich 
zu SRP-Dünnschichten [209]. 
SRP-basierte Materialien haben sich als sehr geeignet für diverse biologisch-
motivierte Anwendungen erwiesen [207, 208]. Dazu zählt deren Verwendung für 
Systeme für die kontrollierte Abgabe pharmazeutischer Wirkstoffe in den Körper 
(englisch „drug delivery system“) [210–213], Bioseparation [214], Chromatographie 
[215–217] und Zellkultur [218]. 
2.2.3 Anforderungen an Stimuli-responsive Polymere für das Tissue 
Engineering 
Wenn SRP-basierte Materialien im Rahmen regenerativer Therapieansätze 
Verwendung finden sollen, müssen sie neben den in Kapitel 2.1 beschriebenen 
Eigenschaften für Biomaterialien weitere Anforderungen erfüllen. Sie müssen 
beispielsweise ein gezieltes Schalten zwischen adhäsiven und anti-adhäsiven 
Wechselwirkungen zwischen dem SRP und interagierenden Proteinen bzw. Zellen 
unter physiologischen Bedingungen ermöglichen [207]. In diesem Zusammenhang ist 
die Exponierung bzw. Abschirmung funktioneller Einheiten der Grenzfläche wichtig 
[207]. Der Schaltprozess soll unmittelbar und nur nach beabsichtigter Zuführung 
eines entsprechenden Stimulus stattfinden. Dabei sind die physikochemischen 
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Charakteristika SRP-basierter Zellkultursubstrate von großer Bedeutung. Diese 
sollten vor dem Hintergrund der künstlichen Bildung und Regeneration funktioneller 
Gewebe sowohl die biomechanischen als auch die biochemischen Eigenschaften des 
natürlichen Gewebes möglichst adäquat abbilden [190, 219]. Des Weiteren sollten sie 
eine Funktionalisierung mit bioaktiven Molekülen, einschließlich Peptiden, 
Proteinen, (Poly-) Sacchariden, Nukleinsäuren und Phospholipiden erlauben [220, 
221]. Da die Interaktion zwischen Oberflächen-präsentierten biomolekularen 
Liganden und zellulären Membran-rezeptoren eine wichtige Rolle im Rahmen der 
Zelladhäsion, Proliferation, Differenzierung und Signaltransduktion spielt [222–224], 
ermöglichen biofunktionalisierte SRP-Schichten eine gezielte Beeinflussung des 
zellulären Metabolismus und der Funktionalität eines Gewebes. So konnten 
MORAN et al. zeigen, dass die biologische Funktionalisierung von SRP-basierten 
Zellkultursubstraten mit Kollagen Typ I, Laminin oder Fibronektin sowohl die 
stimulierte Adhäsion und das Wachstum humaner Gefäßendothelzellen unterstützt 
als auch die Ablösung der Zellen nicht beeinträchtigt [225]. Die Art der 
biomolekularen Liganden und deren angebotene Oberflächendichte üben einen 
wichtigen Einfluss auf die zelluläre Adhäsion und Migration als 
Grundvoraussetzungen für die Entwicklung von Geweben aus [226, 227]. In diesem 
Kontext spielt die Etablierung sogenannter Fokaler Adhäsionen eine Schlüsselrolle 
[222, 223]. Fokale Adhäsionen bilden die Knotenpunkte, an denen Integrine 
(Membran-assoziierte Glykoproteine [228]) mit den Liganden der EZM interagieren. 
Es handelt sich um hochkomplexe und stark dynamische Strukturen, die sich aus 
vielen verschiedenen Proteinen zusammensetzen: Zytoskelettproteine (Talin, 
Vinkulin, Paxillin und -Aktinin), Tyrosinkinasen (Fokale Tyrosinkinase), 
Tyrosinphosphatasen und Rho-GTPasen. Es konnte gezeigt werden, dass es im 
Lamellipodium (sehr flach und breit angelegter Zellfortsatz) von migrierenden 
Zellen, zur Bildung kleiner, punktförmiger Adhäsionen kommt (Fokalkomplexe), die 
während des Bewegungsprozesses zu größeren Fokalkontakten heranreifen [229]. 
Fokalkontakte kommen meist in der Zellperipherie vor, weisen eine ovale, flache, 
lang gestreckte Struktur auf und vermitteln über viele Proteinkomplexe eine starke 
Adhäsion zum unterliegenden Substrat [230, 231]. Die biomolekulare 
Funktionalisierung SRP-basierter Materialoberflächen kann durch einfache 
Beschichtung [232] oder durch die Verwendung von reaktiven bzw. 
funktionalisierbaren Copolymeren realisiert werden. Jene Copolymere können eine 
kovalente Liganden-Anbindung entweder mit [233, 234] oder ohne [235] Anwendung 
vernetzender Agenzien ermöglichen. 
  
Kapitel 2 – Theoretische Grundlagen 
31 
Für das im Rahmen dieser Arbeit angestrebte Ziel des Tissue Engineerings von 
transplantierbaren humanen cornealen Endothelzellsheets ergeben sich die im 
Folgenden erläuterten Vorgaben für das zu etablierende SRP-basierte 
Zellkultursubstrat. Generell muss es die Ausbildung sowie auch eine schonende, 
schnelle Ablösung funktioneller Zellverbände ermöglichen. Die Änderung der 
Temperatur als physikalischer Stimulus erwies sich bei der Verwendung SRP-
basierter Tissue Engineering Substrate als besonders geeignet [27]. Sie ermöglicht 
einen Schaltvorgang unter physiologischen Bedingungen [189] und wird darum auch 
für das im Rahmen dieser Arbeit vorgestellte zu etablierende Zellkultursubstrat 
Anwendung finden. Thermisch schaltbare Polymer-basierte Zellkultursubstrate 
erlauben die Vermeidung konventionell eingesetzter proteolytischer Enzyme wie 
beispielsweise Trypsin sowie Chelatkomplex-bildender Agenzien wie EDTA oder 
harscher mechanischer Vorgehensweisen zur Ablösung der Zellen von ihrem 
Kultursubstrat. Dies hat den Vorteil der Erhaltung von Zell-Zell- und Zell-Matrix-
Kontakten, von Membran-gebundenen Rezeptoren sowie auch von der durch die 
Zellen sezernierten EZM [26, 236, 237]. Das hat wiederum im Vergleich zu den 
konventionellen Methoden der Zellablösung einen positiven Effekt auf die 
Zellvitalität und erleichtert die erneute Adhäsion abgelöster Zellen und schließlich 
auch die Etablierung eines funktionellen Gewebes [31, 238]. Bezüglich der Art der 
Präsentation des thermisch schaltbaren Polymers sind mit Hinblick auf die 
Ausbildung eines flachen Monolayers aus cornealen Endothelzellen Dünnschichten 
oder auch ein mehrschichtiges System aus verschiedenen Polymeren vorstellbar. Für 
das in dieser Arbeit vorgestellte System wird ein an einer planaren, gegebenenfalls 
porösen Oberfläche gebundenes Polymernetzwerk als praktikables Kultursubstrat 
zur Anwendung kommen. Das Finden einer Balance zwischen initialer Zelladhäsion, 
der Etablierung eines konfluenten, funktionellen Zelllayers und der sich 
anschließenden stimulierten Ablösung stellt die zentrale Herausforderung an die zu 
etablierenden SRP-basierten Zellkultursubstrate dar. Dabei ist darauf zu achten, das 
System an das spezifische Adhäsionsverhalten von cornealen Endothelzellen bzw. an 
das regenerative Anwendungsziel der Generierung eines transplantierbaren 
Zellsheets anzupassen. Dazu müssen die oben beschriebenen Schlüsselparameter – 
also die physikochemischen und die biomolekularen Eigenschaften – des zu 
entwickelnden Zellkultursubstrats speziell an die Anforderungen von HCEC 
adaptiert werden.  
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2.2.4 Thermisch schaltbare Zellkultursubstrate 
2.2.4.1 Funktionsweise – Zelladhäsion und Zellablösung 
Für in Wasser gelöste Polymere können prinzipiell drei Arten von Wechselwirkungen 
unterschieden werden – Wechselwirkungen zwischen den Polymerketten, 
Wechselwirkungen zwischen den Wassermolekülen und Wechselwirkungen 
zwischen den Polymerketten und den Wassermolekülen [239]. Thermisch schaltbare 
Polymere besitzen eine kritische Phasenübergangstemperatur Tcr, bei deren Über- 
bzw. Unterschreitung es zu einer plötzlichen Änderung der Löslichkeit des Polymers 
in einem bestimmten Lösungsmittel kommt [189]. Wenn Tcr im physiologischen 
Bereich zwischen 20 °C und 40 °C liegt, dann sind thermisch schaltbare Polymere für 
biomedizinische Anwendungen besonders geeignet [189]. Die niedrigste Tcr in einem 
Phasendiagramm, bei das Polymer gerade noch mit dem Lösungsmittel mischbar ist, 
wird als untere kritische Löslichkeitstemperatur (englisch „lower critical solution 
temperature“, LCST) bezeichnet [208, 239]. Ein Überschreiten der Tcr durch 
Temperaturerhöhung resultiert in einem Zweiphasensystem, das heißt einer 
Trennung von Lösungsmittel und Polymer. Im Vergleich dazu besitzen Polymere, die 
sich bei Temperaturerhöhung in dem Lösungsmittel lösen, eine obere kritische 
Löslichkeitstemperatur (englisch „upper critical solution temperature“, UCST). Bei 
Systemen mit einer LCST resultiert eine Temperatursteigerung in einer negativen 
freien Enthalpie G. Diese führt zu einer Benachteiligung der intermolekularen 
Wechselwirkungen zwischen den Polymerketten und den Wassermolekülen über 
Wasserstoffbrückenbindungen und stattdessen zu einer Begünstigung der 
intramolekularen Wechselwirkungen unter den einzelnen Polymerketten [32]. Es 
kommt zur Phasenseparation. Der thermodynamischen Gleichung G = H - TS 
folgend ergibt sich die negative freie Enthalpie G bei Temperaturerhöhung aus dem 
höheren (negativen) Entropieterm -TS gegenüber dem (negativen) Enthalpieterm H 
[239]. Dieses Phänomen wird als „Hydrophober Effekt“ bezeichnet [240]. Er hängt 
stark von der wasserbindenden Kapazität einzelner Monomereinheiten ab und kann 
durch die Variation des Anteils an hydrophilen bzw. hydrophoben 
Comonomereinheiten verändert werden [32, 189, 241].  
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Thermisch schaltbare Zellkultursubstrate basieren auf der Biomaterialklasse der 
Hydrogele. Es handelt sich dabei um dreidimensionale Netzwerke aus 
Polymerketten, welche das Lösungsmittel Wasser aufnehmen und damit quellen, sich 
darin aber nicht auflösen (Klassifizierung von Polymer-Gelen nach OSADA et al. [242]). 
Bei vernetzten thermisch schaltbaren Polymer-Hydrogelen, quillt das Polymer 
unterhalb von Tcr bis zum Erreichen des Hydratationsgleichgewichts. Mit steigender 
Temperatur wird das System zunehmend hydrophob. Wird die Tcr überschritten, 
kommt es zur Phasenseparation und das thermisch schaltbare Hydrogel kollabiert 
[189].  
Die Mechanismen der Adhäsion und Ablösung von Zellen an bzw. von thermisch 
schaltbaren Zellkultursubstraten wurden von verschiedenen Arbeitsgruppen 
untersucht [243–247] (Abbildung 2-4). Bereits im Jahr 1995 unterteilten OKANO et al. 
diese Prozesse in eine „passive“ und „aktive“ Form der Adhäsion bzw. Ablösung 
[243]. Die oberhalb der Tcr stattfindende „passive Adhäsion“ (System hydrophob und 
kollabiert) zeichnet sich durch eine komplexe Kombination physikochemischer 
Interaktionen einschließlich hydrophober und elektrostatischer Wechselwirkungen 
sowie auch van der Waals Kräften zwischen den Zellen und der 
Kultursubstratoberfläche aus. Im Rahmen der sich anschließenden „aktiven 
Adhäsion“ sind die aktive metabolische Beteiligung der Zelle und damit die 
Ausbildung Fokaler Adhäsionen und die Reorganisation des Zytoskeletts maßgebend 
[247]. Damit einhergehend ist eine Ausbreitung (englisch „spreading“) und 
Abflachung der Zellen zu beobachten. Zur Unterstützung der initialen Zelladhäsion 
ist es üblich,  Zellkultursubstrate mit typischen EZM-Komponenten wie Fibronektin, 
Kollagen (Typ I und Typ IV), Laminin oder auch mit ausgewählten, 
adhäsionsfördernden, EZM-Protein-abgeleiteten Peptiden zu beschichten [248, 249]. 
So war eine Kultivierung dermaler Fibroblasten auf den von TAKEZAWA et al. 1990 
vorgestellten thermisch schaltbaren Zellkulturträgern nur in Verbindung mit deren 
Kollagen-Beschichtung möglich [250]. Auch die Immobilisierung des Fibronektin- 
und Kollagen-abgeleiteten, adhäsionsfördernden Tripeptids bestehend aus den 
proteinogenen Aminosäuren Arginin, Glycin und Asparaginsäure 
(Einbuchstabencode RGD, [251–254]) ermöglichte die Adhäsion und Ausbreitung 
boviner Gefäßendothelzellen auf thermisch schaltbaren Zellkulturträgern sogar unter 
serumfreien Kulturbedingungen [233]. Schließlich konnte auch durch die 
Modifizierung der thermo-responsiven Polymere selbst, beispielsweise durch 
terminale Carboxylierung [255], die Adhäsion von Zellen verbessert werden.  
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Abbildung 2-4: Funktionsweise thermisch schaltbarer Zellkultursubstrate mit LCST 
(englisch „lower critical solution temperature“)  
Links: Wenn die Temperatur über der Tcr des Polymersystems liegt, wird der Zustand 
intramolekularer Wechselwirkungen unter den einzelnen Polymerketten bevorzugt. Das 
Polymersystem kollabiert und erlaubt die Adhäsion von Zellen. Rechts: Eine Reduktion der 
Temperatur unterhalb die Tcr des Polymersystems, resultiert in einer Begünstigung 
intermolekularer Wechselwirkungen über Wasserstoffbrückenbindungen zwischen den 
Polymerketten und den Wassermolekülen. Das Polymersystem quillt und es kommt zur 
thermisch induzierten Ablösung adhärenter Zellen. EZM = Extrazelluläre Matrix; 
SRP = Stimuli-responsives Polymer 
Bei Unterschreitung der Tcr (System hydrophil und gequollen) führt die Hydratation 
der Polymerketten thermisch schaltbarer Zellkultursubstrate zur „passiven 
Ablösung“ adhärenter Zellen und leitet deren „aktive Ablösung“ ein. Laut YAMATO 
et al. kann angenommen werden, dass die chemische Form der Zellaktivität, das 
bedeutet die kovalente Quervernetzung der EZM durch Transglutaminasen bzw. 
deren Abbau durch Matrix-Metalloproteinasen (MMP), gegenüber der physikalischen 
Form der Zellaktivität, also zellulären Zugkräften, für den Vorgang der „aktiven 
Ablösung“ von Zellen von thermisch schaltbaren Zellkultursubstraten 
vernachlässigbar ist [246, 247]. Sie nehmen an, dass die „aktive Ablösung“ von Zellen 
von thermisch schaltbaren Polymersubstraten auf Vorgängen der intrazellulären 
Signaltransduktion sowie auch der Reorganisation des Zytoskeletts beruht. So 
beobachteten sie eine Beeinträchtigung der zellulären Ablösung beispielsweise nach 
Stabilisierung von F-Aktinfasern durch Phalloidin oder nach Inhibierung der Aktin-
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Polymerisation durch Cytochalasin D [243, 247]. Bei Unterschreitung der Tcr 
vermindert die Hydratation der Polymerketten die starke Interaktion zwischen der 
EZM und der Substratoberfläche. Dies hebt das während der Zelladhäsion etablierte 
Gleichgewicht der Zugkräfte zwischen EZM und Zytoskelett auf. Daraus resultiert 
die Ablösung der EZM von der Substratoberfläche, die Änderung der Zellform von 
ausgebreitet und flach zu abgerundet und schließlich die vollständige Ablösung der 
Zellen. OKANO et al. stellten fest, dass für eine effiziente Zellablösung eine 
Ablösungstemperatur von 20 °C nicht unterschritten werden sollte [243]. Dies konnte 
allerdings durch verschiedene Studien widerlegt werden [244, 256]. REED et al. 
beobachteten die beste Ablösung boviner Gefäßendothelzellen bei 4 °C unter 
Verwendung von serumfreien Medium [244]. Dass Zell-Matrix-Interaktionen selbst 
noch bei Umgebungstemperaturen von 4 °C ausgebildet werden bzw. intakt bleiben 
[257], unterstützt jene Beobachtungen. Die optimale Ablösungstemperatur kann für 
die Zellarten verschiedener Gewebe variieren und ist abhängig von der Sensitivität 
zellulärer metabolischer Prozesse gegenüber Temperaturänderungen [238]. In diesem 
Kontext bildet ein bestimmter Zelltyp spezifische EZM-Strukturen, was ebenfalls 
einen Einfluss auf die Effektivität der thermisch induzierten Ablösung von 
adhärenten Zellen haben könnte [238]. Um die Ablösung von einzelnen Zellen bzw. 
Zellsheets zu erleichtern, wurden verschiedene Ansätze ausgetestet. Dazu zählt die 
Anwendung SRP-beschichteter Membranen deren Poren die abzulösenden Zellen 
nicht nur in der Peripherie, sondern von der gesamten basalen Seite für Wasser 
zugänglich machen und damit die Ablösung mechanisch unterstützen [258]. Des 
Weiteren erwies sich die Applikation hydrophiler Comonomere, welche die Tcr nach 
oben verschieben, in thermisch schaltbaren Polymerkompositionen als positiv für die 
Ablösung von Zellen [233]. Darüber hinaus scheint neben der Art des verwendeten 
Kulturmediums [244], die Dicke der SRP-Schicht des thermisch schaltbaren 
Zellkultursubstrats ein wichtiges Kriterium für die Ablösung von Zellen zu sein. Die 
Arbeitsgruppe um OKANO et al. demonstrierte, dass die Adhäsion und Ablösung 
boviner Gefäßendothelzellen nur auf ultra-dünnen SRP-Schichten möglich ist, 
während Schichten mit einer Dicke größer als 30 nm selbst bei 37 °C zu stark 
hydratisiert sind, als dass sie eine Adhäsion erlauben [259, 260]. Dahingegen zeigen 
andere Studien, dass die Adhäsion und stimulierte Ablösung von Zellen durchaus auf 
bzw. von thermisch schaltbaren Polymerschichten mit einer größeren Dicke als 30 nm 
möglich ist [261]. So scheinen neben der Dicke thermisch schaltbarer 
Polymerschichten auch noch deren Quellungsverhalten, die chemische 
Zusammensetzung und die mechanischen Eigenschaften von entscheidender 
Bedeutung für das zelluläre Verhalten zu sein [261]. 
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2.2.4.2 Materialklassen 
Zu den wichtigen thermisch schaltbaren Polymeren für biologische Anwendungen 
zählen nach CRESPY et al. [262] und TOKAREV et al. [209] die poly(N-substituierten) 
Acrylamide wie Poly(N-Isopropylacrylamid) (PNiPAAm) [263, 264] und Poly(N,N-
Diethylacrylamid), die Poly(Vinylether) wie Poly(Vinylmethylether) (PVME) [265–
267] und Poly(N-Vinylcaprolactam) [268, 269]. Daneben finden viele verschiedene 
thermisch schaltbare Copolymere, welche das Monomer N-Isopropylacrylamid 
enthalten [270], Eingang in biomedizinische Anwendungen. Dazu gehört 
beispielsweise auch das statistische Copolymer Poly[N-Isopropylacrylamid-co-
Di(ethylenglycol)methylether-methacrylat] [Poly(NiPAAm-co-DEGMA)] [38].  
 
Abbildung 2-5: Strukturformeln der thermisch schaltbaren Polymere Poly(N-
Isopropylacrylamid), Poly[N-Isopropylacrylamid-co-Di(ethylenglycol)methylethermeth-
acrylat] und Poly(Vinylmethyl-ether)  
Mit 32 °C liegt die Tcr des in Wasser gelösten Polymers PNiPAAm (Abbildung 2-5) 
5 °C unterhalb der physiologischen Zellkultivierungstemperatur. Dies macht 
PNiPAAm zu einem idealen Kandidaten für den Einsatz als thermisch schaltendes 
Polymer im Rahmen biologischer Anwendungen. Die Verwendung von PNiPAAm 
für die Generierung konfluenter Zellsheets und deren schonende Ablösung ohne die 
Applikation von Enzymen wurde erstmalig 1990 von TAKEZAWA et al. vorgestellt 
[250]. Sie kultivierten dermale Fibroblasten in Petrischalen (bestehend aus „tissue 
culture polystyrene“, TCP), deren Oberflächen mit einer löslichen Schicht aus 
PNiPAAm und außerdem noch Kollagen beschichtet waren. Die Herabsenkung der 
Temperatur auf 15 °C resultierte in der Auflösung der PNiPAAm-Schicht und der 
raschen Ablösung der Fibroblasten als Zellsheet. Ebenfalls 1990 demonstrierten 
YAMADA et al. die stimulierte Ablösung boviner Hepatozyten von TCP-Petrischalen, 
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wobei PNiPAAm, im Gegensatz zur Vorgehensweise von TAKEZAWA et al., unter 
Verwendung von Elektronenstrahlung kovalent an die Oberfläche gebunden wurde 
[271]. Die Arbeitsgruppe von OKANO et al. entwickelte systematisch den Einsatz 
PNiPAAm-basierter Zellkultursubstrate für die schonende Generierung von 
Zellsheets für eine Vielzahl von Gewebetypen (Kapitel 2.2.4.5, Seiten 46 ff.) [27, 29, 
272]. Die über Elektronenstrahlung kovalent mit PNiPAAm beschichteten TCP-
Substrate (Kapitel 2.2.4.3, Seiten 38 ff.) werden kommerziell vermarktet („UpCell 
Surface“ von Nunc, Thermo Scientific).  
Das in der Arbeitsgruppe von WERNER et al. entwickelte statistische Copolymer 
Poly(NiPAAm-co-DEGMA) (Abbildung 2-5) wird mit Hilfe von Niederdruckplasma 
auf Substratoberflächen immobilisiert (Kapitel 2.2.4.3, Seiten 38 ff.) und hat seine Tcr 
bei 32 °C [38, 273]. Im Vergleich dazu liegt die Tcr von auf die gleiche Art und Weise 
präparierten reinen PNiPAAm-Schichten bei ca. 27 °C. Aufgrund ihrer hydrophilen 
Eigenschaften erhöhen die Ethylenglycolgruppen die Tcr der Copolymer-Schicht und 
ermöglichen so eine stärkere Annäherung an die physiologische Temperatur von 
37 °C [274], was eine schonende Handhabung im Rahmen der Ablösung von 
Zellsheets unterstützt [38]. Darüber hinaus kann durch den Gehalt an 
Ethylenglycolgruppen die Interaktion zwischen der thermisch schaltbaren 
Polymerschicht und der adsorbierten EZM und somit auch der adhärenten Zellen 
beeinflusst werden [38]. So erfolgte die Ablösung konfluent gewachsener, 
funktioneller HCEC-Sheets einschließlich ihrer EZM schneller und bei höheren 
Temperaturen von Poly(NiPAAm-co-DEGMA)-Schichten als von PNiPAAm-
Schichten [38].  
Die Tcr des thermisch schaltbaren Polymers PVME (Abbildung 2-5) liegt mit etwa 
34 °C bis 36 °C noch näher an der physiologischen Kultivierungstemperatur [262, 275, 
276]. OSADA et al. berichten sogar von einer LCST von 37 °C für PVME in wässrigen 
Lösungen [242]. Im Gegensatz zu PNiPAAm besitzt PVME eine hohe Affinität für die 
Vernetzung durch Elektronenstrahlung [277], was dessen Immobilisierung auf TCP-
Substraten mit einer definierten Schichtdicke, einem definierten Quellungsverhalten 
über einen weiten Bereich sowie auch die Inkorporation weiterer, die Zelladhäsion 
beeinflussender Polymere und Biomoleküle ermöglicht [276]. Bislang existieren nur 
wenige Poly(Vinylether)-basierte Schichtsysteme für die Generierung von Zellsheets 
[278]. KARAKEÇÏLÏ et al. kultivierten murine Fibroblasten auf einem thermo-
responsiven Hydrogel aus Ethylenglycolvinylether und Vinylbutylether, welches mit 
dem zelladhäsionsfördernden Tripeptid RGD funktionalisiert worden war. Die 
Herabsenkung der Kultivierungstemperatur von 37 °C auf 10 °C über einen Zeitraum 
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von 30 min erlaubte die Ablösung von 80 % der adhärenten Fibroblasten von der 
Hydrogeloberfläche. 
2.2.4.3 Präparation 
Als Trägermaterial für die Präparation von thermisch schaltbaren Polymerschichten 
können sowohl organische [z. B. TCP, Poly(Ethylenterephthalat) (PET)] als auch 
anorganische (z. B. Glas, Quarz, Silizium) Materialien dienen [31]. Diese können 
gegebenenfalls mit reaktiven Gruppen ausgerüstet sein. Als Stimuli-responsive 
Materialien können sowohl Polymere bzw. Copolymere ohne oder mit reaktiven 
Endgruppen („terminale Funktionalisierung“) als auch Monomere verwendet 
werden. Je nach Art des Präparationsprozesses werden diese als Lösung oder als feste 
Dünnschicht auf das Trägermaterial aufgebracht. Letzteres kann durch 
Rotationsbeschichtung (englisch „spin coating“) oder durch Tauchbeschichtung 
(englisch „dip coating“) erfolgen [279].  
Die „grafting to“-Methode und die „grafting from“-Methode erlauben die 
Ausbildung von thermisch schaltbaren Polymerschichten ohne zusätzlichen 
Energieeintrag. Beide Methoden setzen allerdings funktionalisierte bzw. reaktive 
Oberflächen des Trägermaterials voraus (Abbildung 2-6).  
Bei der „grafting to“-Methode werden funktionelle Polymere in Lösung an die 
reaktive Oberfläche eines Trägermaterials angebunden [280]. Dazu beschichteten 
TAKEI et al. Deckgläschen zunächst mit Poly(Styrol-co-Aminomethylstyrol) [281]. Mit 
Carboxylgruppen terminal funktionalisiertes PNiPAAm bzw. Poly(NiPAAm-co-
Acrylsäure) bildete kovalente Bindungen mit den Aminogruppen aus und wurde so 
auf der Oberfläche immobilisiert. Aufgrund der sterisch eingeschränkten 
Verfügbarkeit der am Trägermaterial immobilisierten funktionellen Gruppen ist die 
erzielbare Beschichtungsdichte beim „grafting to“-Prozess begrenzt [280].  
Im Rahmen der „grafting from“-Methode werden nach Zugabe einer Monomer-
lösung ausgehend von funktionellen Gruppen auf der Oberfläche des Trägermaterials 
Polymerketten aufgebaut [280]. YAKUSHIJI et al. immobilisierten hierzu einen Azo-
Initiator auf dem Trägermaterial [282]. In Anwesenheit des vernetzenden Agens‘ 
N, N-Methylenbisacrylamid kam es zur radikalischen Polymerisation des 
zugegebenen NiPAAm-Monomers. Die Vorgehensweise des „grafting from“ erlaubt 
die Immobilisierung einer relativ großen Menge an Polymer im Vergleich zur 
„grafting to“-Methode [280]. Eine spezielle Variante des „grafting from“ beruht auf 
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der „atom transfer radical polymerization“ (ATRP) als kontrollierte Form der 
radikalischen Polymerisation [283]. 
 
Abbildung 2-6: Schematische Darstellung einer Auswahl möglicher Vorgehensweisen bei 
der Präparation Stimuli-responsiver Polymerdünnschichten  
Die im Folgenden vorgestellten Methoden ermöglichen die Generierung von 
thermisch schaltbaren Polymerschichten unter zusätzlichem Energieeintrag durch 
Bildung freier Radikale [280]. Im Vergleich zu der „grafting to“-Methode und der 
„grafting from“-Methode setzen diese Vorgehensweisen keine Oberflächen mit 
reaktiven Gruppen voraus.  
Die simultane Polymerisation und Immobilisierung von Monomeren und damit die 
Generierung von thermisch schaltbaren Polymerdünnschichten auf organischen 
Trägern ohne reaktive Gruppen kann beispielsweise durch Applikation von 
ultravioletter (UV)-Strahlung unter Zusatz eines Photoinitiators, γ-Strahlung, 
Elektronenstrahlung oder durch Einleitung des Monomers in ein Niederdruckplasma 
erreicht werden (Abbildung 2-6).  
a) MORRA und CASSINELLI benetzten TCP-Petrischalen mit einem Gemisch aus dem 
NiPAAm-Monomer und dem Photoinitiator Benzophenon [284]. Die UV-
Bestrahlung (365 nm) der Proben über einen Zeitraum von 5 min bis 30 min 
führte zur strahlungsinduzierten Polymerisation und Immobilisierung von 
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NiPAAm. Murine Fibroblasten konnten erfolgreich auf diesen Zellkulturträgern 
kultiviert und bei Herabsenkung der Temperatur auf 10 °C abgelöst werden. Des 
Weiteren erlaubt diese Methode die Generierung von Mikrostrukturen, für die 
eine selektive Ablösung adhärenter muriner Fibroblasten beobachtet werden 
konnte [285, 286].  
b) In der Arbeitsgruppe von OKANO et al. ermöglichte die Elektronenbestrahlung 
von NiPAAm-Monomerlösungen, welche auf TCP-Petrischalen aufgebracht 
worden waren, die Erzeugung thermisch schaltbarer Zellkultursubstrate [271]. 
Diese fanden erfolgreich im Rahmen des Tissue Engineerings einer Vielzahl von 
Geweben Anwendung (Reviews: 202, 242, 265–267; Kapitel 2.2.4.5, Seiten 46 ff.). 
Sowohl die eingesetzte Monomerkonzentration als auch die applizierte 
Elektronenstrahlungsdosis waren dabei ausschlaggebend für die erzielbare 
Schichtdicke [280], welche auf maximal 40 nm begrenzt war [238, 259, 260]. Neben 
der Generierung von Homopolymerschichten konnte Elektronenstrahlung auch 
für die Herstellung Copolymer-basierter, thermo-responsiver Zellkulturträger 
genutzt werden. EBARA et al. versetzten TCP-Petrischalen mit einer 
Monomerlösung aus NiPAAm und 2-Carboxyisopropylacrylamid (CiPAAm) und 
erhielten durch Elektronenbestrahlung vernetzte Dünnschichten des Copolymers 
Poly(NiPAAm-co-CiPAAm) [289]. Die von diesen Oberflächen beobachtete 
schnellere Ablösung kultivierter boviner Gefäßendothelzellen im Vergleich zur 
Ablösung von PNiPAAm-Homopolymer-basierten Zellkulturträgern führten 
EBARA et al. auf eine Verschiebung der Tcr der Poly(NiPAAm-co-CiPAAm)-Schicht 
durch die Inkorporation des hydrophilen Comonomers CiPAAm zurück [289]. 
Darüber hinaus ermöglichten die Carboxylgruppen des CiPAAm-Monomers 
dessen Funktionalisierung mit RGD und dadurch die serumfreie Kultivierung 
sowie die temperaturinduzierte Ablösung boviner und humaner 
Gefäßendothelzellen [233, 290]. 
c) Eine besondere Vorgehensweise für die Präparation thermisch schaltbarer 
Zellkulturträger besteht in der Plasmapolymerisation von NiPAAm in der 
Gasphase und wurde von CHENG et al. vorgestellt [291]. CANAVAN et al. 
kultivierten auf derartig erzeugten thermisch schaltbaren Zellkulturträgern 
erfolgreich bovine Gefäßendothelzellen, welche sich nach zweistündiger 
Inkubation bei Raumtemperatur ablösten [236]. Es ist an dieser Stelle 
hervorzuheben, dass die von OKANO et al. erzeugten thermisch schaltbaren 
Zellkulturträger, präpariert durch die Elektronenstrahl-induzierte Polymerisation 
und Immobilisierung von NiPAAm auf TCP-Substraten, lediglich eine 
Zelladhäsion auf Polymerschichten ermöglicht, deren Schichtdicken 30 nm nicht 
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überschreiten [238, 259]. Dagegen konnte eine Zelladhäsion auf PNiPAAm-
basierten Zellkulturträgern, welche durch die Plasmapolymerisation gewonnen 
wurden und deren PNiPAAm-Schicht dicker als 30 nm war, eindeutig 
nachgewiesen werden [236, 260, 292]. 
Die simultane Vernetzung und Immobilisierung von Polymeren und damit die 
Generierung von thermisch schaltbaren Polymerdünnschichten auf organischen 
Trägern ohne reaktive Gruppen kann beispielsweise durch Applikation von 
ultravioletter (UV)-Strahlung unter Zusatz eines Photoinitiators, Elektronenstrahlung 
oder durch Exposition der Probe in einem Niederdruckplasma erreicht werden 
(Abbildung 2-6).  
a) GRAMM et al. konnten durch Elektronenbestrahlung das thermisch-schaltbare 
Polymer PVME auf TCP-Substraten vernetzen und immobilisieren [276]. Im 
Gegensatz zu PNiPAAm ist PVME sehr effizient durch Elektronenstrahlung 
vernetzbar [277]. So präparierten GRAMM et al. erfolgreich thermo-responsive 
Zellkulturträger mit definierter SRP-Schichtdicke und definiertem Schalt- und 
Quellungsverhalten [276]. 
b) Durch die Anwendung von Niederdruckplasma gelang es der Arbeitsgruppe um 
WERNER et al. Poly(NiPAAm-co-DEGMA)-basierte Zellkulturträger mit einer 
Copolymerschichtdicke von  30 nm zu präparieren. Auf diesen Zellkulturträgern 
konnten murine Fibroblasten [293] und auch humane corneale Endothelzellen 
unter serumhaltigen Bedingungen [38, 39] erfolgreich kultiviert und bei 
Reduktion der Temperatur unterhalb 23 °C abgelöst werden. Wurden diese 
Zellkulturträger mit Fibronektin bzw. einem Gemisch aus Laminin und 
Chondroitin-6-sulfat beschichtet, war die Kultivierung und anschließende 
Ablösung humaner Gefäßendothelzellen [293] und humaner cornealer 
Endothelzellen unter serumfreien Bedingungen [38, 39] möglich.  
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2.2.4.4 Charakterisierung  
Die systematische Charakterisierung der Schlüsseleigenschaften von thermisch 
schaltbaren Polymerschichten erlaubt eine umfassende Interpretation der 
beobachteten Wechselwirkungen zwischen den Zellen und dem Material. Die gezielte 
Modulation dieser Schlüsseleigenschaften erlaubt die Anpassung an spezielle 
Anwendungsfälle. Wichtige Schlüsseleigenschaften und deren messtechnischer 
Zugang sind in Tabelle 2-2 zusammengefasst und werden nachfolgend detailliert 
erläutert. 
Tabelle 2-2: Mögliche Messmethoden für die Analyse der Schlüsseleigenschaften thermisch 
schaltbarer Polymerschichten 
XPS = Röntgenphotoelektronenspektroskopie; ToF-SIMS = Flugzeit-Sekundärionenmassen-
spektrometrie; FTIR-ATR =  Fourier-Transformations-Infrarotspektroskopie mit abge-
schwächter Totalreflexion; AFM = Rasterkraftmikroskopie; QCM = Quarzkristall-Mikro-
waagenmessung 
Schlüsseleigenschaft Auswahl möglicher Messmethoden 
Chemische Zusammensetzung XPS; ToF-SIMS; FTIR-ATR  
Benetzbarkeit Kontaktwinkelmessung 
Schaltverhalten und Quellgrad Spektroskopische Ellipsometrie; AFM 
Dicke Spektroskopische Ellipsometrie; AFM 
Steifigkeit AFM 
Proteinfunktionalisierung Fluoreszenzscanning; AFM; QCM 
 
Die Röntgenphotoelektronenspektroskopie (englisch „X-ray photoelectron 
spectroscopy“, XPS; Synonym „electron spectroscopy for chemical analysis“, ESCA) 
ermöglicht die quantitative Analyse der elementaren Zusammensetzung des 
oberflächennahen Bereiches eines Festkörpers [294]. Die Bestrahlung einer 
Probenoberfläche mit monochromatischer Röntgenstrahlung führt zur Emission von 
Photoelektronen aus den angeregten Atomen einer mikrometerdicken Schicht. 
Lediglich die Photoelektronen aus den obersten 2 bis 10 nm der Schicht können diese 
ohne Energieverlust verlassen – dies ist entscheidend für die Oberflächenselektivität 
dieser Methode. Die kinetische Energie der Photoelektronen ist eine Funktion ihrer 
Bindungsenergien im Atom und somit elementspezifisch. Während der Messung 
befindet sich die Probe in einer Ultrahochvakuumkammer (p < 100 nPa). Dadurch 
gelangen die Photoelektronen ungehindert zum Analysator, wo deren kinetische 
Energie erfasst und in elementspezifische Bindungsenergien umgerechnet wird. Mit 
der Ausnahme von Wasserstoff und Helium können mit der XPS alle Elemente 
identifiziert und quantifiziert werden. In Abhängigkeit von der chemischen 
Umgebung eines Elements treten leichte Verschiebungen in den Bindungsenergien 
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der Elektronen auf (englisch „chemical shift“). Dies ermöglicht es, Aussagen über den 
jeweiligen Bindungs- oder Oxidationszustand zu treffen. Die erreichbaren 
Empfindlichkeiten der XPS liegen bei etwa 1 Atom%. XPS wurde vielfach für die 
Analyse thermo-responsiver Schichten verwendet [26, 30, 236, 260, 278, 292, 295–299]. 
So konnten AKIYAMA et al. mit XPS nachweisen, dass die relativen Anteile von 
Kohlenstoff, Stickstoff und Sauerstoff von PNiPAAm-beschichteten TCP-Substraten 
mit den theoretischen Werten für das stöchiometrische Verhältnis des NiPAAm-
Monomers übereinstimmte [300]. Darüber hinaus ließen die XPS-Resulate vermuten, 
dass auch die molekulare Struktur der NiPAAm-Einheiten trotz Elektronenstrahl-
induzierter Polymerisation weitestgehend erhalten blieb [300].  
Die Flugzeit-Sekundärionenmassenspektrometrie (englisch „time of flight 
secondary ion mass spectrometry“, ToF-SIMS) ist eine Methode zur qualitativen 
Untersuchung der atomaren und molekularen Zusammensetzung der Oberfläche 
eines Festkörpers. Dazu wird die zu untersuchende Probenoberfläche impulsartig mit 
Primärionen mit einer Energie von bis zu 30 keV beschossen. Dies resultiert in dem 
Herauslösen von molekularen Fragmenten, welche entweder neutral oder positiv 
bzw. negativ geladenen sind. Diese sogenannten Sekundärionen werden in einer 
Flugröhre unter Ultrahochvakuum beschleunigt und anschließend detektiert. Durch 
den Einsatz eines Flugzeitanalysators kann das Verhältnis von Ladung zu Masse der 
Sekundärionen bestimmt werden. Die Nachweisempfindlichkeit beträgt 
etwa 0,1 ppm. Während die untersuchbare Analysentiefe im Rahmen der statischen 
ToF-SIMS weniger als 1 nm beträgt, ermöglicht die dynamische ToF-SIMS die 
Erstellung eines Tiefenprofils einer Oberflächenbeschichtung. Dabei wird die 
Beschichtung durch fortlaufenden Ionenbeschuss Schritt für Schritt abgetragen 
(englisch „sputtering“). Auf diese Weise werden Elementinformationen als Funktion 
der Tiefe erfasst. Auch diese Methode wurde häufig für die Analyse der chemischen 
Zusammensetzung thermo-responsiver Schichten genutzt [261, 291, 301–304]. Mit der 
ToF-SIMS konnten TSUDA et al. zeigen, dass die chemische Zusammensetzung 
PNiPAAm-basierter mikrostrukturierter Zellkultursubstrate mit dem erwarteten 
Mikrostrukturprofil übereinstimmte [304]. Großer Nachteil der ToF-SIMS im 
Vergleich zur XPS ist, dass diese Methode nicht oder nur bedingt eine quantitative 
Analyse der chemischen Zusammensetzung von Oberflächen zulässt.  
Die Fourier-Transformations-Infrarotspektroskopie mit abgeschwächter 
Totalreflexion (englisch „attenuated total reflection Fourier transform infrared 
spectroscopy“, FTIR-ATR) stellt eine dritte Methode für die chemische 
Charakterisierung thermisch schaltbarer Polymerschichten dar [305]. 
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Infrarotspektroskopie basiert auf der durch Infrarotstrahlung induzierten Anregung 
charakteristischer Schwingbewegungen von Molekülen. Diese charakteristischen 
Schwingungen involvieren nur wenige Atome und ihre Frequenz ist von deren Masse 
und der Bindungskonstante innerhalb des Moleküls abhängig. Jene angeregten 
Schwingungen führen zur Absorption charakteristischer Wellenlängen des 
eingestrahlten Infrarotlichtes. Anhand des resultierenden Spektrums ist die 
Identifizierung chemischer Bindungen sowie auch chemischer Strukturen unter 
Verwendung eines Spektrometers möglich. Die Verwendung von Fourier-
Transformations-Spektrometern führt zu einer erheblichen Steigerung der Sensitivität 
dieser Messmethode. Dazu wird ein Interferometer mit einem fixierten und einem 
beweglichen Spiegel genutzt, durch welche die einfallende Infrarotstrahlung in ein 
breitbandiges Interferenzspektrum mit einem Wellenlängenbereich zwischen 2 µm 
bis 50 µm zerlegt wird. Dadurch kann eine Analyse mit hoher zeitlicher Auflösung 
und einem guten Signal-zu-Rausch-Verhältnis realisiert werden. Schließlich 
ermöglicht die Nutzung eines ATR-Kristalls die Oberflächen-selektive Probenanalyse 
mit einer Messtiefe von 1 µm bis 3 µm. Die FTIR-ATR findet unter atmosphärischen 
Bedingungen statt. Sie ist komplementär zur XPS und ermöglicht darüber hinaus 
auch die Identifizierung von Wasserstoff. Des Weiteren können durch Verwendung 
von Standards bedingt auch quantitative Analysen mit Nachweisgrenzen von etwa 
10 Atom% vorgenommen werden. Die FTIR-ATR wurde von einer Reihe von 
Arbeitsgruppen für die qualitative und teilweise quantitative Analyse thermisch 
schaltbarer Polymerproben genutzt [215, 234, 235, 255, 260, 290, 295–297, 306–308]. 
AKIYAMA et al. konnten mit dieser Methode sowohl das Vorhandensein von NiPAAm 
als auch die Menge von immobilisiertem PNiPAAm in thermo-responsiven 
Zellkulturträgern belegen [259, 300].  
Prinzipielle Aussagen zum Benetzungsverhalten bzw. zu den hydrophoben oder 
hydrophilen Eigenschaften einer thermo-responsiven Oberfläche liefert eine 
temperaturabhängige Kontaktwinkelmessung [30, 238, 309]. Je hydrophober eine 
Oberfläche, umso größer ist der Kontaktwinkel. Für quellbare Schichten ist die 
Anwendung dieses Verfahrens allerdings problematisch. Eine Alternative bieten 
inverse Messmethoden [310]. 
Im Vergleich dazu kann mit der Spektroskopischen Ellipsometrie das 
temperaturabhängige Quellungsverhalten thermo-responsiver Polymerschichten in 
situ analysiert werden [38, 266, 267, 274, 311–313]. Trifft linear polarisiertes Licht 
bekannter Orientierung auf eine Probe (reflektierendes Substrat mit aufgebrachter 
thermisch schaltbarer Polymerschicht), durchdringt das Licht die transparente 
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Polymerschicht und wird von der Gesamtheit des Schichtsystems reflektiert [314]. 
Diese Interaktion führt zu einer Änderung der Polarisation des Lichts, welche grafisch 
als Polarisationsellipse dargestellt wird. Die Polarisationsänderung des Lichts ist von 
dem Einfallswinkel, der Polarisationsrichtung des einfallenden Lichts und den 
Reflexionseigenschaften der Probe abhängig. Für die Berechnung der Schichtdicke 
und des Brechungsindexes als charakteristische Parameter der Polymerschicht sind 
mehrere unabhängige Messungen notwendig. Da die Änderung der Polarisation u. a. 
von dem Einfallswinkel des polarisierten Lichts abhängig ist, erhält man durch die 
Änderung des Winkels des einfallenden Lichtstrahls automatisch mehrere 
unabhängige Messwerte. Für die Untersuchung thermisch schaltbarer 
Polymerschichten, deren Eigenschaften sich in Abhängigkeit von der 
Umgebungstemperatur ändern, werden eine Küvette und ein Thermostat verwendet. 
Die zu analysierende Probe wird in der Küvette in eine entsprechende Flüssigkeit 
eingebracht, deren Temperatur durch das Thermostat reguliert werden kann. Da die 
Geometrie der Küvette eine Änderung des Einfallswinkels des polarisierten 
Lichtstrahls nicht zulässt, wird an dieser Stelle die Wellenlänge des einfallenden 
polarisierten Lichtstrahls verändert, um unabhängige Messungen zu erhalten. Die 
Sensitivität der Spektroskopischen Ellipsometrie ist so hoch, dass selbst Schichtdicken 
von unter einem nm detektiert werden können. So dokumentierten NITSCHKE et al. für 
Poly(NiPAAm-co-DEGMA)-basierte Zellkulturträger, die durch Plasmaimmobili-
sierung gewonnen wurden, eine höhere Tcr als für reine PNiPAAm-Dünnschichten 
[38]. Darüber hinaus zeigten sie, dass der Phasenübergangsbereich von PNiPAAm-
basierten Dünnschichten breiter ist als jener von PNiPAAm in wässrigen Lösungen, 
ferner dass sich dieser Bereich noch weiter verbreitert, wenn PNiPAAm in Phosphat-
gepufferter Salzlösung oder in einem Zellkulturmedium verwendet wird [274].  
Die Rasterkraftmikroskopie (englisch „atomic force microscopy“, AFM) kann zur 
Analyse von Oberflächentopographien, der Steifigkeit und der Dicke, aber auch zur 
Untersuchung des Schalt- und Quellungsverhaltens [235, 260, 315–320] sowie zum 
qualitativen Nachweis von Proteinfunktionalisierungen [225] thermisch schaltbarer 
Zellkultursubstrate genutzt werden. Eine an einer Blattfeder (englisch „cantilever“) 
befestigte, sehr feine Spitze (r  50 nm) dient dem Abtasten der Probenoberfläche. 
Durch die Wechselwirkungen (Van der Waals-Kräfte, elektrostatische Interaktionen, 
Kapillarkräfte) zwischen der Spitze und der Oberfläche kommt es zur Auslenkung 
der Blattfeder. Ein an der Blattfeder reflektierter Laserstrahl ermöglicht die Detektion 
dieser Auslenkung und damit die Ermittlung der Probentopographie im Mikro- und 
Nanometerbereich (laterale Auflösung und Tiefenauflösung  0,1 nm), welche 
bildgebend dargestellt werden kann. Sogar sehr weiche Proben, wie beispielsweise 
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auch Zellen, können durch die Wahl eines geeigneten Betriebsmodus‘ (z. B. „tapping 
mode“) abgebildet werden.  
Schließlich ermöglicht das Fluoreszenz-Laser-Scanning den Nachweis von 
gebundenen Proteinen auf der Oberfläche thermisch schaltbarer Zellkultursubstrate. 
Die Anregung eines Fluorophors mit Licht einer spezifischen Wellenlänge führt zur 
Emission von langwelligerem (energieärmeren) Licht. Die Verwendung spezieller 
Emissionsfilter ermöglicht die Trennung von anregendem Licht und emittiertem 
Licht. FUKUMORI et al. funktionalisierten PNiPAAm-basierte Zellkultursubstrate mit 
Fluorophor-markiertem Fibronektin und konnten dieses über Fluoreszenz-Laser-
Scanning direkt nachweisen [260]. 
2.2.4.5 Anwendungen 
Thermisch schaltbare Zellkultursubstrate konnten erfolgreich für das Träger-freie 
Tissue Engineering (Kapitel 2.3, Seiten 46 ff.) vieler Gewebe eingesetzt werden, so 
auch für die Rekonstruktion von Herzmuskelgewebe, die Regeneration von 
periodontalem Ligamentgewebe, für die Behandlung von Ulcera der Speiseröhre, die 
Behandlung von Diabetes Mellitus Typ I oder die Rekonstruktion der cornealen 
Oberfläche [26–32]. Die prinzipielle Vorgehensweise besteht dabei in der 
Ausbringung von (zumeist primären) Zellen eines entsprechenden Gewebetyps als 
Suspension auf thermisch schaltbare Zellkultursubstrate. Deren Kultivierung erfolgt 
bei 37 °C zu einem geschlossenen Gewebeverbund (einschichtig oder mehrschichtig) 
unter Gewährleistung der Beibehaltung essentieller funktioneller Eigenschaften durch 
Anwendung adäquater Kulturbedingungen. Anschließend kommt es durch 
Temperaturreduktion zur Ablösung der Zelllayer. Diese werden im Rahmen von in 
vitro Versuchen erneut auf artifizielle Zellkulturträger ausgebracht und hinsichtlich 
ihrer Morphologie und Expression charakteristischer Marker analysiert. Darüber 
hinaus können sie im Rahmen von in vivo Versuchen bzw. klinischen Experimenten 
transplantiert und bezüglich ihres Regenerationspotentials untersucht werden. 
Schließlich bietet diese Methode die Möglichkeit der Generierung komplexer Gewebe 
aus verschiedenen Zelltypen durch Co-Kultivierung [321], durch 
Übereinanderstapeln von Monolayern aus unterschiedlichen Zelltypen [321, 322] 
und/ oder auch durch laterale Strukturierung thermisch schaltbarer Zellkulturträger 
(englisch „patterning“) [30, 304, 323–325]. Ausgewählte Beispiele sind in Tabelle 2-3 
zusammengefasst. 
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Tabelle 2-3: Beispiele für die vielfältige Anwendung thermisch schaltbarer PNiPAAm-
basierter Zellkultursubstrate im Rahmen des Tissue Engineering 
Zielgewebe bzw. 
Zielorgan 





mehrschichtiges Epithel kultiviert;  
E-Cadherin, Laminin-5 und Desmo-
somen nach temperaturinduzierter 
Ablösung blieben erhalten, jedoch nicht 









einschichtiges Zellsheet mit positivem 
Nachweis von Fibronektin und 
Integrinen; Transplantation in Ratte: 
Nachweis von Zahnwurzelhaut-
ähnlichem Gewebe einschließlich des 
typischen zellfreien Zahnzement-






einschichtiges Endothel kultiviert; 
thermisch induzierte Ablösung und 











maner arterieller glatter Muskelzellen in 
ischämisches Hinterbein von Ratte 
führte zur signifikanten Steigerung der 







Monolayer aus mesenchymalen 
Stammzellen bildeten nach Trans-
plantation auf vernarbtes Herzmuskel-
gewebe von Ratten eine dicke Schicht 
aus neu gebildeten Blutgefäßen, 
undifferenzierten Zellen und einigen 
Herzmuskelzellen; außerdem parakrine 
Anregung der Angiogenese und 







Kultivierung von Monolayern; vier 
Wochen nach Transfer auf verletzte 
Lungenoberfläche eines Schweins 
stabiler Verschluss der Wunde, keine 
Beeinträchtigung der Gewebeintegrität 




Zellen aus der 
Lunge von Ratten 
Co-Kultivierung epithelialer und 
mesenchymaler Lungenzellen als 
heterotypischen Monolayer, nach 
temperaturinduzierter Ablösung Er-
haltung der typischen Morphologie und 
Expression des Lektin-bindenden 
Proteins und des Surfactant-Proteins A 
[334] 
 





Transplantation von autologen Mono-
lagen (unter Verwendung eines Endos-
kops) in Bereich einer verletzten 
Speiseröhre (Ulcus) unterstützte Wund-
heilung und reduzierte Entzündungs-
reaktionen 
[335] 
Leber  Hepatozyten von 
Mäusen 
Transplantation von Monolagen aus 
Hepatozyten in subkutanen Bereich von 
Mäusen führte zur Bildung von 
Lebergewebe mit leberspezifischer 







zellen von Rindern 
Stapelung von Monolayer aus 
Endothelzellen auf Monolayer aus 
Hepatozyten unterstützt Langzeit-
erhaltung der Funktionalität von 
Lebergewebe (Sekretion Albumin) und 
steigert die Expression Leberspezifischer 
Gene wie Albumin oder Claudin-3 
[315] 








kultivierte Monolayer mit typischer 
apikal-basolateraler Anordnung von 
Na+/K+-ATPase, Aquaporin-1 und 
Dipeptidylendo-peptidase IV, Entwick-
lung zahlreicher Mikrovilli und Tight 
Junctions 
[218] 
Pankreas  Inselzellen von 
Ratten 
Kultivierung von Monolagen auf 
Laminin-5-beschichteten thermisch 
schaltbaren Zellkulturträgern; positiver 
Nachweis Insulin- und Glucagon-
positiver Zellen; Erhaltung der 
Funktionalität der Zellsheets bis zu 7 
Tage nach Transplantation in 






Transplantation autologer Zellsheets auf 
Magenwand (nach Entfernung der 
Mucosaschicht) von Hunden ermöglicht 
Bildung mehrschichtigen Urothels in 
vivo 
[318] 
Cornea corneale limbale 
Stammzellen von 
Menschen und von 
Kaninchen 
Kultivierung eines mehrschichtigen 
Epithels einschließlich von Progenitor-
zellen; Erhaltung der Zell-Zell-Kontakte 
und der EZM nach thermisch 
induzierter Ablösung des Zellsheets; 
autologe Transplantation unter Ver-
wendung einer Membran auf corneales 
Stroma von Kaninchen führte zur 
erfolgreichen Regeneration des 
cornealen Epithels 
[33] 




von Menschen  
Kultivierung eines mehrschichtigen 
Epithels, das nach Transplantation auf 
corneales Stroma von Patienten zur 
Regeneration des cornealen Epithels 
und stabilen Wiederherstellung der 





Kultivierung als Monolayer; nach 
thermisch induzierter Ablösung 
positiver Nachweis intakter Zell-Zell-
Verbindungen 
[341] 
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2.3   Tissue Engineering des humanen cornealen Endothels  
2.3.1 Allgemeine Betrachtungen 
In Kapitel 2.1.5 (Seiten 17 ff.; Abbildung 2-2, Seite 19) wurde die Verwendung von 
artifiziellen Keratoprothesen als alternative Therapiemöglichkeit gegenüber der 
Keratoplastik von allogenem Spendergewebe bei Erkrankungen der Cornea 
diskutiert. Daneben stellt auch der Einsatz zellbasierter Gewebe-Äquivalente und auf 
Tissue Engineering basierender Ersatzgewebe eine weitere alternative therapeutische 
Herangehensweise dar. Die prinzipiellen Anforderungen an ein künstliches corneales 
Konstrukt sind bereits in Kapitel 2.1.5.3 (Seiten 23 ff.) aufgelistet. 
In den vergangen Jahren schufen entscheidende Weiterentwicklungen auf den 
Gebieten der Biomaterialforschung und der Etablierung (Stamm-)zellbasierter 
Methoden sowie auch Kombinationen dieser beiden Forschungsfelder den 
Grundstein für den Ersatz beschädigten oder erkrankten cornealen Gewebes. Die auf 
Tissue Engineering basierende Regeneration betroffener einzelner cornealer 
Schichten bis hin zur gesamten Cornea stellt eine wichtige und zukunftsträchtige 
Alternative zur konventionellen Keratoplastik und zu Keratoprothesen dar. 
Besonders im Hinblick auf die Transplantation von cornealem Endothel bietet das 
Tissue Engineering Möglichkeiten, die über die Möglichkeiten der 
Standardorgankultur von Spendergewebe hinausgehen (Kapitel 2.1.5.2, Seiten 20 ff.). 
Prinzipiell kann man zwei Herangehensweisen unterscheiden, die ausschließliche 
Verwendung von Zellen oder die biomaterialgestützte, zellbasierte Regeneration, 
bei welcher Biomaterialien als Träger- und Stützstrukturen (Scaffolds) für die Zellen 
fungieren. Die Bandbreite solcher Trägerstrukturen reicht von natürlich gewachsenen 
Membranen und Matrices, biologischen Polymeren und biosynthetischen 
Materialkompositionen bis hin zu vollständig synthetischen Materialien. Die 
verschiedenen Konzepte für das Tissue Engineering cornealer Endothelzellen sollen 
anhand ausgewählter Beispiele in diesem Kapitel vorgestellt werden.  
 
 
Kapitel 2 – Theoretische Grundlagen 
51 
2.3.2 Ausschließliche Applikation von Zellen 
Bereits 1979 gelang es, eine Suspension boviner cornealer Endothelzellen auf der 
Cornea von Kaninchen, deren eigenes Endothel zuvor abgetragen wurde, zu 
kultivieren [342]. Derartig behandelte Transplantate blieben klar, die Entwicklung 
eines Ödems konnte nicht beobachtet werden. In diesem Kontext sollte allerdings 
berücksichtigt werden, dass das corneale Endothel von Kaninchen im Gegensatz zum 
humanen cornealen Endothel per se eine hohe Regenerationskapazität aufweist und 
damit deren Einsatz als Modelltier fragwürdig ist [343]. Neben CHEN et al. [344] und 
MIMURA et al. [345] transplantierten ENGELMANN et al. 1999 [346] primäre HCEC als 
Suspension in einem in vitro Modell auf humane und porcine Spenderhornhäute. 
HCEC bildeten einen Monolayer, dessen Morphologie und Dichte von dem 
Differenzierungszustand und damit auch von der verwendeten Isolationsmethode 
und der anschließenden Kultivierungsmethode für die primären HCEC abhängig war 
[346–348]. Eine Besonderheit stellt die Vorgehensweise von PATEL et al. dar, welche 
superparamagnetische Mikrosphären in HCEC inkorporierten und unter zu 
Hilfenahme eines vor der Spenderhornhaut platzierten Magneten einen HCEC-
Monolayer generieren konnten [349]. Die Verwendung des ROCK-Inhibitors Y-27632 
resultierte ebenfalls in einer Steigerung der Adhäsion von cornealen Endothelzellen in 
vitro und in vivo nach Injektion in die Vorderkammer von Primaten [82] (Kapitel 2.1.2, 
Seiten 9 ff.). HITANI et al. gingen noch einen Schritt weiter und transplantierten 
Monolagen aus HCEC, sogenannte Zellsheets, auf die Cornea von Kaninchen, was zu 
einer Beschleunigung der Aufklarung der zuvor eingetrübten behandelten Corneae 
führte [41]. Für die Generierung dieser Zellsheets wurden primäre HCEC in 
Zellkulturinserts für eine Woche kultiviert und anschließend von der basalen Seite 
mit EDTA behandelt, um so die Adhäsion der Zellen am Insertboden abzuschwächen. 
Dann wurden die Zellsheets en bloc aus dem Zellkulturinsert mit einem Spatel 
herausgelöst. Eine alternative Vorgehensweise ist die Verwendung von thermisch 
schaltbaren Zellkulturträgern zur schonenden, enzymfreien Ablösung von Zellsheets 
[35, 40, 350, 351], welche ausführlich im Anschluss (Seiten  55 ff.) vorgestellt wird. 
Durch die kontrollierte Anordnung einzelner Zelllayer konnten REICHL et al. ein 
humanes Cornea-Äquivalent für pharmazeutische Studienzwecke erzeugen [352, 
353]. Immortalisierte humane corneale Endothelzellen, native stromale Zellen 
(Fibroblasten) und immortalisierte corneale Epithelzellen wurden Schicht für Schicht 
in einem Zellkulturinsert kultiviert. Das so erhaltene Cornea-Äquivalent ähnelte 
sowohl morphologisch als auch hinsichtlich des Permeationsverhaltens für häufig 
eingesetzte Ophthalmika einer humanen Cornea. Die Steifigkeit, Kurvatur und 
Transparenz einer natürlich gewachsenen Cornea können jedoch mit dieser Methode 
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nicht erzielt werden. Auch PROULX et al. gelang es, durch kontrollierte Anordnung ein 
corneales Vollkonstrukt herzustellen [354]. Dazu wurden primäre humane corneale 
Epithel- und Endothelzellen auf einem von Fibroblasten erzeugten Stroma kultiviert. 
Auch diese Studie belegt die prinzipielle Möglichkeit, corneale Vollkonstrukte ohne 
die zusätzliche Verwendung von Trägern zu etablieren [354]. 
2.3.3 Natürlich gewachsene Membranen und Matrices 
Die Amnionmembran wird aufgrund ihrer anti-inflammatorischen, anti-angiogenen 
und wundheilungsfördernden Eigenschaften inzwischen routinemäßig zur 
Unterstützung von Wundheilungsprozessen nach schweren Verletzungen der 
Augenoberfläche eingesetzt [355, 356]. ISHINO et al. [357] und auch WENCAN et al. 
[358] konnten erfolgreich Amnionmembranen für die in vitro Kultivierung eines 
funktionellen cornealen Endothels verwenden. KIM et al. [89] konnten eine verstärkte 
Expression typischer Zellmarker für die von ihnen entwickelte Zelllinie IHCEn 
nachweisen, wenn diese auf lyophilisierter Amnionmembran und nicht auf 
konventionellen Zellkulturgefäßen aus Polystyren kultiviert wurde. LANGE et al. 
kultivierten primäre HCEC auf der DESCEMET-Membran, der natürlichen 
Basallamina cornealer Endothelzellen, und konnten in diesem Zusammenhang 
zeigen, dass pathologisch veränderte DESCEMET-Membranen, wie beispielsweise bei 
der Fuchs’schen Endotheldystrophie, das Wachstum darauf aufgebrachter HCEC 
beeinträchtigen [359]. Auch die Eignung der vorderen Linsenkapsel für die 
Kultivierung humaner cornealer Endothelzellen wurde untersucht. Sie erlaubt die 
Etablierung eines geschlossenen Zellrasens mit typischer EZD, Morphologie und 
Expression typischer Zellmarker [360]. Schließlich wurden auch dezellularisiertes 
humanes corneales Stroma [182] bzw. dezellularisierte porcine Corneae [361, 362] als 
mögliche Träger für die Generierung von cornealem Gewebe analysiert. Die so 
generierten „Neo-Corneae“ waren hinsichtlich der Morphologie ausgesäter primärer 
HCEC und auch der biomechanischen Eigenschaften mit natürlichen Corneae 
vergleichbar. BAYYOUD et al. verwendeten erfolgreich dezellularisierte, bovine 
posteriore corneale Lamellen als Träger für die Generierung eines humanen cornealen 
Endothels [363].  
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2.3.4 Biologische Polymere und biosynthetische Materialkompositionen 
Gelatine ist die denaturierte Form von Kollagen, überwiegend Kollagen Typ I. Sie ist 
biokompatibel und biologisch abbaubar. Bereits 1980 nutzten MCCULLEY et al. 1 µm 
dicke, quervernetzte Gelatine-Gele als stützende Zellkulturträger für homologe 
corneale Endothelzellen aus dem Kaninchen [364–366]. Nach erfolgreicher in vivo 
Transplantation der Teilkonstrukte kam es zur Aufklarung eingetrübter 
Empfängercorneae. Die Kultivierung primärer HCEC auf Gelatine-Gelen, die mit 
Kollagen Typ IV beschichtet wurden, führte zur Etablierung eines konfluenten 
Monolayers aus mosaikartig angeordneten Zellen, welche die Zellmarker ZO-1, 
Na+/K+-ATPase und N-Cadherin exprimierten [367]. In ähnlicher Art und Weise 
wurden Gele aus vernetztem, vitrifiziertem Kollagen Typ I (Vitrigel) für die 
Kultivierung von cornealen Endothelzellen aus Affen genutzt. Nach in vivo 
Transplantation dieser Konstrukte kam es zu einer dauerhaften Aufklarung von 
zuvor eingetrübten Corneae behandelter Tiere [368]. MIMURA et al. [369] untersuchten 
ebenfalls die Kultivierung von primären HCEC auf Schichten aus locker 
quervernetztem Kollagen Typ I. Nach in vivo Transplantation dieser Konstrukte kam 
es zu einer Aufklarung eingetrübter Corneae behandelter Kaninchen. Daneben 
fanden auch permeable, transparente Membranen aus Seidenfibroin erfolgreich 
Verwendung als Kulturträger für corneale Endothelzellen [345, 346]. Die Zelllinie 
HCEC-B4G12 wurde erfolgreich unter serumhaltigen Bedingungen auf Seidenfibroin-
Membranen, die mit verschiedenen Komponenten der EZM beschichtet waren, 
kultiviert. Lediglich Membranen mit einer Kollagen Typ IV-Beschichtung 
ermöglichten ein konfluentes Zellwachstum, das mit dem Wachstum auf 
unbeschichteten Zellkulturflaschen (TCP) vergleichbar war. Basierend auf diesen 
Ergebnissen etablierten die Autoren in nachfolgenden Arbeiten einen konfluenten 
Zelllayer mit polygonaler Zellmorphologie aus primären HCEC auf Kollagen-
beschichteten Seidenfibroin-Membranen [370].  
Für die Generierung eines cornealen Vollkonstrukts arbeiteten GRIFFITH et al. mit 
einem Kollagen-Chondroitinsulfat-Substrat, das durch Glutaraldehyd quervernetzt 
wurde [372]. Dieses Gerüst wurde sowohl von immortalisierten stromalen Zellen 
invadiert und besiedelt als auch mit immortalisierten cornealen Epithel- und 
Endothelzellen beschichtet. Die so generierten cornealen Äquivalente waren 
hinsichtlich der Morphologie, der Ausprägung zelltypspezifischer Marker, der 
Transparenz, des Ionen- und Flüssigkeitstransportes sowie auch der Genexpression 
mit der natürlichen Cornea vergleichbar. In den darauffolgenden Jahren wurden von 
dieser Arbeitsgruppe porcines Kollagen Typ I [373] und rekombinantes humanes 
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Kollagen Typ I und Typ III [374], welche jeweils durch Anwendung von 1-Ethyl-3-(3-
dimethylaminopropyl)carbodiimid (EDC) und N-Hydroxysuccinimid (NHS) 
quervernetzt wurden, als künstlich generierte Gerüststrukturen verwendet. 
Schließlich ermöglichte die Kombination aus Kollagen und Poly(N-
Isopropylacrylamid-co-acrylsäure-co-acryloxysuccinimid) (PNiPAAm-co-AAc-co-ASI) 
die Entwicklung eines cornealen Gerüsts mit verbesserten mechanischen 
Eigenschaften. Die zusätzliche Funktionalisierung mit dem von Laminin abgeleiteten 
Peptid Tyrosin-Isoleucin-Glycin-Serin-Arginin (YIGSR) führte zudem zu einer 
gesteigerten Innervation des cornealen Konstrukts [375]. ORWIN und HUBEL [376] 
arbeiteten mit einem sogenannten Kollagen-Schwamm, einer porösen Matrix 
bestehend aus fibrillärem, bovinem Kollagen Typ I. Dieser Kollagen-Schwamm 
fungierte als Träger sowohl für die separate Kultivierung primärer humaner cornealer 
Keratozyten, Epithel- und Endothelzellen, als auch für die Co-Kultivierung von 
Epithelzellen und Keratozyten oder Epithel- und Endothelzellen. Es stellte sich 
heraus, dass die Dicke der Epithelzelllayer durch vom Endothel sezernierte lösliche 
Faktoren beeinflusst wird, während stromale Keratozyten die Morphologie basaler 
Epithelzellen beeinflussen. 
2.3.5 Teilsynthetische und vollsynthetische Materialien 
Weiche Hydrogel-Kontaktlinsen, die mit einem Gemisch von Proteinen der EZM 
beschichtet wurden, sind ebenfalls als potentielle Trägermaterialien für das Tissue 
Engineering von cornealem Endothel untersucht worden [377]. Die aus Katzen bzw. 
Kaninchen isolierten cornealen Endothelzellen etablierten auf diesen Trägern einen 
geschlossenen Monolayer. Nach Keratoplastik führten die Zell-Kontaktlinsen-
Konstrukte zu einer stabilen Aufklarung der zuvor eingetrübten Corneae behandelter 
Katzen bzw. Kaninchen. Neben den biologisch abbaubaren Substraten PLLA und 
PLGA [378] wurden auch auf Chitosan basierende Membranen als Träger für 
corneale Endothelzelllayer untersucht: GAO et al. [379] und LIANG et al. [380] 
kultivierten konfluente Zelllayer aus cornealen Endothelzellen aus Kaninchen auf 
einem Polymergemisch aus Hydroxypropyl- bzw. Hydroxyethyl-Chitosan, Gelatine 
und Chondroitinsulfat. Nach Implantation in Kaninchen verursachten die 
Transplantate nur geringfügige Entzündungsreaktionen und unterstützten die 
Aufklarung der zuvor eingetrübten Corneae behandelter Tiere. WANG et al. 
kultivierten erfolgreich primäre bovine corneale Endothelzellen als konfluenten 
Monolayer auf einer von ihnen entwickelten Polymerschicht aus Chitosan und Poly(ε-
Caprolacton) (PCL) [381]. Des Weiteren konnte auch auf Schichten aus 
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Poly(Vinylidenfluorid) (PVDF), die zusätzlich mit Kollagen Typ IV versetzt waren, 
geschlossene Monolayer aus primären bovinen cornealen Endothelzellen mit 
positiver Expression typischer Zellmarker etabliert werden [382]. 
2.3.6 Thermisch schaltbare Zellkulturträger 
Im Gegensatz zu den oben genannten Vorgehensweisen bieten thermisch schaltbare 
Zellkultursubstrate die Möglichkeit, ein- oder mehrschichtige Gewebe zu etablieren, 
welche per se ohne den Einsatz eines zusätzlichen Trägermaterials transplantiert 
werden können. Dies bringt verschiedene Vorteile mit sich [27, 383, 384]. Die Größe, 
Form und finale Platzierung bzw. Lokalisation im Patientenauge kann bei 
Verwendung thermo-responsiver Kulturträger gezielter und kontrollierter erfolgen 
als bei direkter Injektion von Zellsuspensionen [27]. Diese Problematik wird in 
gewissem Umfang auch durch die Verwendung biodegradierbarer Trägermaterialien 
adressiert. Das allmählich abgebaute Trägermaterial wird kontinuierlich durch die 
von den Zellen sezernierte EZM ersetzt. Knorpel- oder Knochengewebe, die im 
Vergleich zu komplexen Organen wie dem Herz oder der Leber zellarm sind, können 
so erfolgreich regeneriert werden [27]. Dahingegen können Träger-basierte 
Regenerationsansätze für zellreiche Gewebe zur Bildung von pathologisch 
fibrotischem Gewebe führen. Des Weiteren besteht die Gefahr der Etablierung von 
Nekrosen im Zentrum großer Gerüst-basierter Gewebekonstrukte aufgrund des 
limitierten passiven Antransports von Sauerstoff und Nährstoffen sowie Abtransports 
von Stoffwechselprodukten [238, 383, 385, 386]. Schließlich ist die Biodegradation von 
Trägermaterialien häufig mit schweren Immunreaktionen verbunden, welche zur 
Schädigung der transplantierten Zellen und letztlich zu einem Transplantatversagen 
führen können [387, 388].  
Die im Rahmen des schonenden, thermisch induzierten Ablöseprozesses gemeinsam 
mit den Zellen abgelöste EZM erleichtert die Anheftung und Integration des 
transplantierten Gewebes im Empfängerorganismus. Dadurch wird eine Fixierung 
des Gewebes durch Nähte überflüssig [34]. IDE et al. kultivierten primäre HCEC auf 
PNiPAAm-basierten Zellkulturträgern, die ausgehend von dem NiPAAm-Monomer 
in der Flüssigphase auf TCP-Petrischalen durch Elektronenstrahlbehandlung erzeugt 
wurden [35]. Nach thermisch induzierter (20 °C) Ablösung der Zellen als Monolayer 
behielten die Zellen ihre typische hexagonale Form sowie auch zahlreiche Mikrovilli 
an der apikalen Zelloberfläche. Die Zellgrenzen waren allerdings nicht vollständig 
geschlossen, was vermutlich auf die im Rahmen der Ablösung des Zellsheets 
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auftretenden kontraktilen Spannungen und Zugkräfte innerhalb des Zelllayers 
zurückgeführt werden kann. Des Weiteren konnten IDE et al. das Tight Junction 
Protein ZO-1 im Bereich der peripheren Zellgrenzen sowie eine nahezu vollständige 
Ablösung der durch die HCEC produzierten EZM-Proteine Fibronektin und 
Kollagen Typ IV nachweisen. Elektronenmikroskopische Untersuchungen 
ermöglichten zudem den Nachweis typischer Zellorganellen entsprechend dem 
nativen cornealen Endothel. Auch SUMIDE et al. kultivierten primäre HCEC auf diesen 
PNiPAAm-basierten Zellkulturträgern und konnten die Funktionalität der Zellen 
auch nach thermisch induzierter Ablösung in vitro und nach in vivo Transplantation 
im Kaninchen belegen [40]. Die Na+/K+-ATPase konnte im Bereich der peripheren 
Zellgrenzen nachgewiesen werden. Darüber hinaus beobachteten die Autoren unter 
Verwendung von mit Tritium radioaktiv markiertem Wasser eine direkte 
Proportionalität zwischen der Anzahl der Ionenpumpen und der cornealen EZD. Die 
Transplantation der HCEC-Monolayer mit feinen Pinzetten im Kaninchen führte zu 
einer signifikanten Senkung der Dicke der zuvor vom eigenen Endothel befreiten 
Corneae behandelter Tiere.  
Im Vergleich zu IDE et al. und SUMIDE et al. kultivierten LAI et al. primäre HCEC auf 
PNiPAAm-basierten Zellkulturträgern, die durch Plasmabehandlung erzeugt worden 
waren [36, 37]. Auch LAI et al. konnten für das HCEC-Sheet nach der thermisch 
induzierten Ablösung zeigen, dass die Kultivierung auf dem PNiPAAm-Substrat 
keinen negativen Einfluss auf die Vitalität der Zellen hat, dass sowohl das Tight 
Junction Protein ZO-1 als auch die Na+/K+-ATPase im Bereich der peripheren 
Zellgrenzen lokalisiert waren und dass die polygonalen Zellen nach der Ablösung 
weiterhin über zahlreiche Zell-Zell-Kontakte verfügten. Allerdings waren auch hier 
die Zellgrenzen nicht vollständig geschlossen. NITSCHKe et al. kultivierten erfolgreich 
die Zelllinie HCEC-12 unter serumhaltigen Bedingungen auf thermisch schaltbaren 
Zellkulturträgern, die durch Plasmaimmobilisierung des statistischen Copolymers 
Poly(NiPAAm-co-DEGMA) präpariert wurden [38]. Durch Verwendung von 
Fluorophor-markiertem Fibronektin konnte nachgewiesen werden, dass 
Matrixproteine gemeinsam mit den Zellen nach thermischer Induktion von der 
Zellkulturoberfläche abgelöst werden. Auch GÖTZE et al. nutzten jene Poly(NiPAAm-
co-DEGMA)-Zellkultursubstrate erfolgreich für die Generierung von cornealen 
Endothelzellsheets [39]. Sie kultivierten u. a. die Zelllinie HCEC-12 unter 
serumhaltigen Bedingungen und die Zelllinie HCEC-B4G12 unter serumfreien 
Bedingungen. Beide Zelllinien etablierten konfluente Monolayer, für die ZO-1 und 
Na+/K+-ATPase im Bereich der peripheren Zellgrenzen immunhistochemisch 
nachgewiesen werden konnten. 
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Als Herausforderung erkannten LAI et al. den intraokulären Transfer des fragilen 
Zellsheets [37]. NISHIDA et al. nutzten eine ringförmig ausgestanzte, modifizierte 
Membran aus Poly(Vinylidenfluorid) für den extraokulären Transfer einer cornealen 
Epithelschicht auf die Augenoberfläche [33]. Diese Membran stabilisierte das fragile, 
mehrschichtige Gewebe während des Transfers und ermöglichte dadurch den 
Transfer und die Adhäsion des gezüchteten Epithels an das apikale corneale Stroma 
unter Beibehaltung der Orientierung des Gewebes. Dahingegen ist ein intraokulärer 
Transfer und eine stabile Anheftung cornealer Endothelzellen an das Innere der 
Cornea deutlich schwieriger, da möglichst minimal-invasiv mit kleinen Schnitten 
operiert werden soll und die mit Kammerwasser gefüllte Vorderkammer ein 
zusätzliches Hemmnis darstellt. LAI et al. entwickelten daher eine Gelatinescheibe als 
stabiles, biodegradierbares und adhäsionsvermittelndes Werkzeug für den 
intraokulären Transfer von cornealen Endothelzellsheets [389]. Unter Verwendung 
dieser Gelatinescheibe gelang HSIUE et al. und LAI et al. der Transfer primärer HCEC-
Sheets auf die DESCEMET-Membran von Kaninchen. HCEC adhärierten dort als 
Monolayer und führten zur Wiederherstellung der cornealen Transparenz zuvor 
eingetrübter Corneae der behandelten Tiere. Eine Weiterentwicklung dieses Systems 
ist der ebenfalls von LAI et al. entwickelte poröse Gelatineträger, der aufgrund seiner 
Porosität die Nährstoffversorgung transplantierter cornealer Endothelzellen durch 
das Kammerwasser erleichtern soll [351, 390]. Die apikal-basale Orientierung der 
Zellsheets bleibt bei Verwendung dieser Gelatineträger auch nach Transplantation in 




Kapitel  3 
Methoden1 
3.1   Präparation der Polymerdünnschichten 
3.1.1 Immobilisierung  
Die in dieser Arbeit analysierten Polymerschichten wurden auf runden Deckgläschen 
(d = 20 mm), Siliziumwafern (15 x 20 mm2) bzw. auf PET-Membranen (d = 24 mm) 
von Zellkulturinserts präpariert. Die Reinigung der Deckgläschen bzw. der 
Siliziumwafer vor deren Weiterverwendung wurde in filtriertem, entionisiertem 
Wasser und anschließend in 70 % v/v vergälltem Ethanol im Ultraschallbad für 
jeweils 30 min vorgenommen. Hydrophile Polystyrensubstrate (Luftplasma-
behandeltes Polystyren), vergleichbar mit dem kommerziell erhältlichen 
Gewebekultur-Polystyren (englisch „tissue culture polystyrene“, TCP), und das im 
Rahmen früherer Arbeiten etablierte thermo-responsive Zellkultur-System basierend 
auf dem statistischen Copolymer aus N-Isopropylacrylamid (NiPAAm) und 
Di(ethylenglycol)methylethermethacrylat (DEGMA), genannt Poly(NiPAAm-co-
DEGMA), dienten als Kontrollen [38, 273]. Letzteres Polymer wurde unter 
Anwendung von Niederdruckplasma auf dem Trägermaterial immobilisiert. Im 
Vergleich dazu wurden alle Poly(Vinylmethylether) (PVME)-basierten, thermisch 
schaltbaren Zellkultursubstrate unter Applikation von Elektronenstrahlung 
immobilisiert. Diese schließen sowohl reine PVME-Schichten als auch eine Mischung 
aus PVME mit dem alternierenden Copolymer aus PVME und Maleinsäure(anhydrid) 
[Poly[Vinylmethyl-ether-alt-maleinsäure(anhydrid)], PVMEMA], genannt PVME-
                                                     
1 Detaillierte Angaben zu den in dieser Arbeit verwendeten Materialien und Geräten sind dem Anhang 
(Seiten ccxxiii ff.) zu entnehmen. 
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PVMEMA, sowie eine Mischung aus PVME, PNiPAAm und PVMEMA, genannt 
PVME-PNiPAAm-PVMEMA, ein. Alle in dieser Arbeit genutzten Polymer-
dünnschichten einschließlich der zugehörigen Präparationsparameter sind in 
Tabelle 3-1 zusammengefasst. 
Tabelle 3-1: In dieser Arbeit genutzte Polymerdünnschichten  
PNiPAAm = Poly(N‐Isopropylacryamid); Poly(NiPAAm-co-DEGMA) = Poly[N-Isopropyl-
acrylamid-co-Di(ethylenglycol)methylethermethacrylat]; PVME = Poly(Vinylmethylether); 
PVMEMA = Poly[Vinyl-methylether-alt-maleinsäure(anhydrid)]; PET = Poly(Ethylentereph-
thalat); POMA = Poly[Octadecen-alt-Maleinsäure(anhydrid)]; THF = Tetrahydrofuran 
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Zur Präparation der TCP-Kontrollen wurde 1 % w/w Polystyren Typ 148H in Toluol 
filtriert (PTFE-Filter, Porendurchmesser 0,2 µm) und durch Rotationsbeschichtung auf 
die gereinigten Deckgläschen bzw. Siliziumwafer aufgetragen (2.000 rpm; 
1.500 rpm s-1; 30 s). Anschließend wurden die Proben für 2 h bei 90 °C getempert. 
Durch Behandlung der Proben für 1 min in Luftplasma mit dem PlasmaCleaner 
Harrick PDC-002 wurden die Oberflächen hydrophiliert. Die erzielte Schichtdicke 
betrug  25 nm. Auf diese Weise präparierte Polystyren-Proben sind mit dem 
kommerziell erhältlichen Gewebekultur-Polystyren vergleichbar und werden fortan 
als TCP bezeichnet. 
3.1.1.1 Immobilisierung von Poly(NiPAAm-co-DEGMA) mit Niederdruckplasma 
Für die Herstellung der Poly[NiPAAm-co-DEGMA]-Proben war es zunächst 
notwendig, die gereinigten Deckgläschen bzw. Siliziumwafer mit einer Dünnschicht 
aus Teflon AF1600 durch Rotationsbeschichtung zu versehen (1 % w/w in 
FC 77 Perfluorocycloether; 3.000 rpm; 3.000 rpm s-1; 30 s;  50 nm). Anschließend 
wurden die Proben für 10 min bei 110 °C getempert. Zur Verbesserung der 
Benetzbarkeit wurden die Teflon AF1600-Proben für 120 s mit einem Argon-
Niederdruckplasma (Plasmagerät MicroSys) behandelt. Eine detaillierte Beschreibung 
des Plasmagerätes findet sich bei NITSCHKE et al. [293]. Die Proben wurden durch 
Rotationsbeschichtung mit Poly[NiPAAm-co-DEGMA] (Anteil der Comonomere 99,2 
zu 0,8) beschichtet (Tabelle 3-1). Danach erfolgte die Immobilisierung der 
Poly[NiPAAm-co-DEGMA]-Schicht durch Behandlung der Proben für 10 s mit einem 
Argon-Niederdruckplasma. Abschließend wurden die Proben für 1 h in Chloroform 
gespült und bei Raumtemperatur (RT) unter Vakuum getrocknet. 
3.1.1.2 Immobilisierung von PVME und PVME-basierten Polymerblends mit 
Elektronenstrahlung 
Um die Anwendbarkeit vielfältiger analytischer Methoden zu gewährleisten, dienten 
mit Polystyren beschichtete Deckgläschen bzw. Siliziumwafer als Trägermaterialien 
für die Präparation PVME-basierter Zellkulturträger. Unmittelbar nach 
Hydrophilierung wurden die Polystyren-Trägermaterialien durch Rotations-
beschichtung mit (i.) PVME, (ii.) PVME-PVMEMA mit einem Mischverhältnis von 
99 zu 1 bzw. 90 zu 10 oder (iii.) PVME-PNiPAAm-PVMEMA (Mischverhältnis von 
50 zu 40 zu 10) beschichtet (Tabelle 3-1).  
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Die thermisch schaltbaren Polymere wurden anschließend mit dem 
Elektronenstrahler ADU in einer mit Stickstoffgas gefüllten Kammer bei RT 
immobilisiert. Dabei entsprach die Elektronenstrahlenergie von 150 keV einer 
maximalen Eindringtiefe von  200 µm in Polymermaterialien. Die ausschließlich mit 
PVME beschichteten Proben wurden mit absorbierten Strahlungsdosen von 117 kGy, 
258 kGy, 517 kGy und 774 kGy behandelt. Die PVME-PVMEMA-Proben wurden mit 
einer absorbierten Strahlungsdosis von 258 kGy bzw. 774 kGy behandelt und die 
PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben mit 774 kGy. Um eine zu starke Temperatur-
erhöhung während der Bestrahlung zu verhindern, wurden die Proben in 
Teilschritten von  20 kGy behandelt. Schließlich wurden die Proben dreimal für 
30 min mit filtriertem, entionisiertem Wasser und einmal für 30 min mit 70 % v/v 
vergälltem Ethanol gespült, um das nicht-immobilisierte Polymermaterial zu 
entfernen. In Tabelle 3-2 sind die Präparationsparameter und zugehörige, im 
laufenden Text verwendete Begriffe zusammengestellt.  
Tabelle 3-2: Verwendete Begriffe für PVME-PVMEMA-Schichten 
Präparationsparameter Begriff 
2 %   w/w PVME-PVMEMA in Methanol dünne SRP-Schicht 
10 % w/w PVME-PVMEMA in Methanol dicke SRP-Schicht 
PVME-PVMEMA mit  
1 %  w/w PVMEMA 
geringer Anteil an reaktiven  
Bindungsstellen für Proteine/Peptide 
PVME-PVMEMA mit  
10 % w/w PVMEMA 
hoher Anteil an reaktiven  
Bindungsstellen für Proteine/Peptide 
absorbierte Strahlungsdosis von 258 kGy geringer Vernetzungsgrad 
absorbierte Strahlungsdosis von 774 kGy hoher Vernetzungsgrad 
Für die Präparation SRP-beschichteter Zellkulturinserts wurden deren PET-
Membranen mit PVME-PNiPAAm-PVMEMA (Mischverhältnis von 50 zu 40 zu 10) 
beschichtet (Tabelle 3-1). Durch Inkubation der Inserts auf einem Wippschüttler 
verteilte sich die Lösung gleichmäßig und konnte ohne Zugluft eintrocknen. Die sich 
anschließende Immobilisierung von PVME-PNiPAAm-PVMEMA wurde mit dem 
Elektronenstrahler ELV-2 (600 keV, 4 mA) in einem mit Stickstoffgas gefüllten Beutel 
bei RT vorgenommen. Die absorbierte Strahlungsdosis betrug 774 kGy und wurde in 
33 Bestrahlungsschritten zu 23,6 kGy appliziert. Die SRP-beschichteten 
Zellkulturinserts wurden anschließend dreimal für 30 min mit filtriertem, 
entionisiertem Wasser und einmal für 30 min mit 70 % v/v vergälltem Ethanol 
gespült und für 2 h bei 50 °C getrocknet. 
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3.1.1.3 Immobilisierung von POMA durch „grafting to“ 
Zur Herstellung von Poly[Octadecen-alt-maleinsäure(anhydrid)] (POMA)-
beschichteten Deckgläschen (d = 32 mm) wurden diese zunächst in filtriertem, 
entionisiertem Wasser und 70 % v/v Ethanol gereinigt und anschließend in einer 
Lösung aus Ammoniumhydroxid (29 % v/v in Wasser), Wasserstoffperoxid (nicht 
stabilisiert, 35 % w/w) und filtriertem, entionisiertem Wasser im Mischverhältnis 
1 zu 1 zu 5 für 10 min bei 70 °C oxidiert. Die Deckgläschen wurden anschließend mit 
filtriertem, entionisiertem Wasser gespült und ihre Oberfläche durch Behandlung mit 
einer Lösung aus 20 mmol l-1 (3-Aminopropyl)triethoxysilan in Isopropanol und 
filtriertem, entionisiertem Wasser (Mischverhältnis 9 zu 1) für 2 h funktionalisiert 
(„Aminosilanisierung“). Danach wurden die Proben mit Isopropanol gespült und für 
1 h bei 120 °C getempert. Es kam zur Ausbildung kovalenter Bindungen zwischen 
den Alkoxygruppen von (3-Aminopropyl)triethoxysilan und den Hydroxidgruppen 
der Deckgläschen. Dann erfolgte die Rotationsbeschichtung der aminosilanisierten 
Deckgläschen mit POMA (Tabelle 3-1). Dabei bildeten sich kovalente Amidbindungen 
zwischen den Maleinsäureanhydridgruppen von POMA und den Aminogruppen von 
(3-Aminopropyl)triethoxysilan aus [391]. Die Proben wurden daraufhin erneut für 2 h 
bei 120 °C getempert, wodurch die übrigen Maleinsäuregruppen in Maleinsäure-
anhydridgruppen überführt wurden. Abschließend wurden die Proben in Aceton 
gespült. 
3.1.2 Sterilisierung 
Soweit nicht anders vermerkt, wurde bei allen folgenden Methoden mit Dulbecco’s 
Phosphat-gepufferter Salzlösung mit Mg2+/Ca2+ (PBS) gearbeitet. Zellkulturträger 
(Deckgläschen und Zellkulturinserts) basierend auf TCP, Poly(NiPAAm-co-DEGMA) 
und PVME wurden durch Inkubation in 0,02% v/v ProClin®300 Preservative for 
Diagnostic Reagents in steriler Dulbecco’s Phosphat-gepufferter Salzlösung ohne 
Mg2+/Ca2+ (PBS w/o Mg2+/Ca2+) über Nacht bei RT desinfiziert. Anschließend 
wurden die Proben über Nacht bei RT in sterilem PBS w/o Mg2+/Ca2+ gespült. Die 
POMA-beschichteten Zellkulturträger wurden durch Autoklavieren sterilisiert. Dabei 
wurden Maleinsäureanhydridgruppen in Maleinsäuregruppen umgewandelt 
(Hydrolyse). 
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3.1.3 Biomolekulare Funktionalisierung 
Durch Tempern der PVME-PVMEMA-Proben und der PVME-PNiPAAm-PVMEMA-
Proben bei 90°C über Nacht bzw. der POMA-Proben bei 120 °C für 2 h wurden die 
Maleinsäuregruppen der Polymerketten in Maleinsäureanhydridgruppen überführt 
(Abbildung 3-1). Die Anhydridgruppen reagierten mit den freien Aminogruppen von 
Proteinen oder Peptiden (Amidbindungen). Dadurch erfolgte eine kovalente 
Immobilisierung der Proteine bzw. Peptide [391]. 
 
Abbildung 3-1: Überführung von Maleinsäure in Maleinsäureanhydrid durch Tempern bei 
90 °C und anschließende Ausbildung einer kovalenten Bindung zwischen der 
Anhydridgruppe und einer freien Aminogruppe eines Proteins bzw. Peptids 
Durch Hydrolyse konnten die Anhydridgruppen in wässriger Umgebung in 
Carboxylgruppen umgewandelt werden. An diese konnten Proteine und Peptide nur 
noch physisorptiv über van der Waals-Kräfte, hydrophobe und elektrostatische 
Wechselwirkungen binden [391].  
Zur kovalenten Anbindung bioaktiver Moleküle, wurden die PVME-PVMEMA-
Proben und die PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben unmittelbar im Anschluss an 
das Tempern für 2 h bei 37 °C (also im hydrophoben, kollabierten Zustand) mit (i.) 
10 µg ml-1 Laminin und 10 mg ml-1 Chondroitin-6-sulfat (LN/CS) in Medium 199, (ii.) 
50 mg ml-1 Kollagen Typ IV (COL IV) in sterilem PBS, (iii.) 50 mg ml-1 Fibronektin 
(FN) in sterilem PBS oder (iv.) 5 mg ml-1 bzw. 50 mg ml-1 des zyklischen Peptides aus 
Arginin, Glycin, Asparaginsäure, Tyrosin und Lysin (cRGD) in sterilem PBS 
inkubiert. Abbildung 3-2 fasst die Präparation, biomolekulare Funktionalisierung und 
strukturelle Konstitution des hier entwickelten PVME-PVMEMA-basierten 
Zellkulturträgers zusammen.  
Kapitel 3 – Methoden 
65 
Die POMA-Proben wurden unmittelbar nach dem Tempern für 1 h bei 37 °C mit 
50 mg ml-1 COL IV bzw. FN in sterilem PBS inkubiert. 
 
Abbildung 3-2: Schematische Darstellung des entwickelten thermisch schaltbaren PVME-
PVMEMA-basierten Zellkulturträgers beispielhaft biofunktionalisiert mit cRGD mit einer 
adhärenten Zelle 
Ein Deckgläschen (1) wurde mit Polystyren beschichtet (2). Durch Elektronenstrahlung wurde 
eine Dünnschicht aus PVME-PVMEMA auf der Polystyren-Oberfläche vernetzt und 
immobilisiert (3). Die Überführung der Maleinsäuregruppen in Maleinsäureanhydridgruppen 
ermöglichte die kovalente Immobilisierung von Proteinen bzw. Peptiden mit einer freien 
Aminogruppe, wie beispielsweise cRGD (4). Somit konnten Zellen initial über eine Interaktion 
zwischen den oberflächlich immobilisierten Proteinen bzw. Peptiden und den zellulären 
Integrinrezeptoren sowie nachfolgender Ausbildung von Fokalen Adhäsionen adhärieren (5). 
FAK = Fokale Adhäsionskinase; cSRC = „cellular sarcoma tyrosine kinase“ 
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3.2   Analytik der Eigenschaften präparierter Polymerdünn-
schichten2 
3.2.1 Röntgenphotoelektronenspektroskopie 
Die chemische Zusammensetzung Elektronenstrahl-immobilisierter Polymer-
schichten wurde mit auf Röntgenphotoelektronenspektroskopie (englisch „X-ray 
photoelectron spectroscopy“, XPS) basierenden Messungen evaluiert. XPS Messungen 
wurden mit dem Röntgenphotoelektronenspektrometer Amicus durchgeführt. Das 
Gerät besitzt eine nichtmonochromatische Röntgenquelle (Betrieb bei 240 W und 
8 kV). Der Austrittswinkel zwischen der Oberflächennormalen der Probe und der 
elektronenoptischen Achse des Spektrometers war 0°. In diesem Fall betrug die 
Informationstiefe ca. 8 nm. Die Analyse der Spektren bezüglich der atomaren 
Zusammensetzung sowie der Struktur des C1s-Signals erfolgte mit der Software 
CasaXPS. 
3.2.2 Spektroskopische Ellipsometrie 
Die Analyse der Schichtdicke und des temperaturabhängigen Quellungsverhaltens 
SRP-basierter Zellkultursubstrate wurde mit ellipsometrischen Messungen 
durchgeführt. Die Dicke von SRP-Schichten auf Siliziumwafern im trockenen Zustand 
wurde mit dem Ellipsometer SE400adv gemessen. Die Einfallswinkel dafür betrugen 
65 °, 70 ° und 75 °. Das Quellungsverhalten thermisch schaltbarer Proben wurde mit 
dem Spektroskopischen Ellipsometer M-2000VI analysiert. Dabei handelt es sich um 
ein „diode array rotating compensator ellipsometer“, ausgestattet mit einem 
Computer-kontrollierten Goniometer und einer horizontal ausgerichteten 
Probenhalterung. Als Lichtquelle diente eine 50 W Quecksilberlampe. Für einen 
bestimmten Einfallswinkel wurden 500 Wellenlängen analysiert und dabei ein 
Spektrum im Bereich von 370 nm bis 1.700 nm abgedeckt. So erhielt man exakte 
Messungen für den vollständigen - und -Bereich ( = 0 ° bis 360 °;  = 0 ° bis 90 °). 
                                                     
2 Die Wirkprinzipien der aufgelisteten Analysemethoden sind in den Theoretischen Grundlagen, in 
Kapitel 2.2.4.4 (Seiten 42 ff.) näher erläutert. 
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Zur Analyse gequollener SRP-Schichten auf Siliziumwafern wurden diese in einer mit 
entionisiertem Wasser (pH 6,5) gefüllten Messzelle positioniert (Einfallswinkel 68°). 
Für die Untersuchung des Quellungsverhaltens Protein-beschichteter Proben wurde 
das entionisierte Wasser gegen PBS w/o Mg2+/Ca2+ ausgetauscht. Nach Analyse des 
Quellungsverhaltens in PBS w/o Mg2+/Ca2+ wurden die Proben über Nacht bei 90 °C 
getempert (Überführung der Maleinsäuregruppen in reaktive Maleinsäureanhydrid-
gruppen) und anschließend für 60 min bei 37 °C in 10 µg ml-1 Laminin und 10 mg ml-1 
Chondroitin-6-sulfat (LN/CS) in Medium 199 belassen. Nach gründlichem Spülen der 
Probe mit PBS w/o Mg2+/Ca2+ erfolgte die ellipsometrische Messung. Eine Computer-
gesteuerte Heizapparatur wurde für die schrittweise Erhöhung bzw. Senkung der 
Temperatur um 1 K min-1 genutzt. Zur Berechnung der Dicke und der optischen 
Eigenschaften temperaturabhängig gequollener thermo-responsiver Dünnschichten 
wurden die ellipsometrischen Daten unter Zugrundelegung geeigneter Mehrschicht-
Modelle analysiert. Der Quellgrad Q wurde bestimmt als Q = dT/ddry, wobei dT der 
gequollenen Schichtdicke bei einer bestimmten Temperatur und ddry der Schichtdicke 
des Systems im trockenen Zustand entspricht. Eine detaillierte Beschreibung des 
Gerätes und der Vorgehensweise ist der Veröffentlichung von GRAMM et al. zu 
entnehmen [276]. 
3.2.3 Fourier-Transformations-Infrarotspektroskopie mit abgeschwächter 
Totalreflexion  
Die chemische Struktur thermisch schaltbarer Polymerdünnschichten nach der 
Elektronenbestrahlung wurde durch Fourier-Transformations-Infrarotspektroskopie 
mit abgeschwächter Totalreflexion (englisch „attenuated total reflection Fourier 
transform infrared spectroscopy“, FTIR-ATR) analysiert. Dazu wurden 
Dünnschichten aus PVME bzw. PVME-PVMEMA mit 10 % w/w PVMEMA auf 
speziellen Trapez-förmigen ATR-Elementen aus Chalkogenid-Glas IRG100 präpariert. 
Nach Elektronenbestrahlung mit einer absorbierten Dosis von 258 kGy und 
anschließendem Spülen der Proben wurden die FTIR-ATR-Spektren mit dem Fourier-
Transformations-Infrarotspektrometer Vector-22 bei einem Einfallswinkel von 45 ° 
und 17 Reflexionen (effektiv neun Reflexionen an beschichteter Seite) aufgenommen. 
Unbeschichtete ATR-Elemente dienten der Bestimmung des Hintergrundspektrums. 
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3.2.4 Rasterkraftmikroskopie 
Die Analyse der mechanischen Eigenschaften von PVME-PVMEMA-Proben erfolgte 
mit Rasterkraftmikroskop-basierten Nanoindentationsmessungen (englisch „atomic 
force microscope“, AFM). Das Rasterkraftmikroskop NanoWizard II war auf dem 
inversen Durchlichtmikroskop Axio Observer D.1 positioniert. Die Proben wurden in 
eine mit PBS w/o Mg2+/Ca2+ gefüllte Petrischale (d = 35 mm) gelegt. Die Messungen 
wurden bei 25 °C und bei 37 °C unter Verwendung des beheizbaren Probenhalters 
PetriDishHeater vorgenommen. Für die Nanoindentationsmessungen wurde ein 
AFM-Cantilever (eine V-förmige AFM-Messspitze) mit einer nominalen 
Federkonstante von 0,06 N m-1 verwendet. Die Messspitzen wurden vor den 
Messungen unter Anwendung des Äquipartitionstheorems kalibriert [392]. Die Kraft-
Abstands-Kurven wurden für Kontaktkräfte von bis zu 1 nN und für 
Annäherungs („approach“)-/Rückzieh („retract“)-Geschwindigkeiten von 2 µm s-1 
aufgenommen. Die Elastizitätsmodule wurden ausgehend von den „approach“ Kraft-
Abstands-Kurven mit dem HERTZ-Modell [393] (korrigiert für die Verwendung einer 
quadratischen Pyramide als Indenter) berechnet. 
3.2.5 Fluoreszenz-Laser-Scanning 
Physisorptiv bzw. kovalent an den Zellkultursubstraten gebundenes 
Aminofluorescein bzw. Fluorophor-markiertes Protein wurde mit dem Fluoreszenz-
Laser-Scanner Fujifilm FLA-5100 nachgewiesen. Die Fluoreszenzintensität der Proben 
wurde im Fluoreszenz-Modus „1 Laser 1 Image” mit einer Anregungswellenlänge 
von 473 nm und dem LPB-Filter gemessen. Die Bildverarbeitungssoftware 
Multi Gauge wurde für die Ermittlung relativer Fluoreszenzintensitäten genutzt. So 
wurde die Wirksamkeit der biomolekularen Funktionalisierung der 
Polymerdünnschichten gemäß Abbildung 3-1 (Kapitel 3.1.3, Seite 64) überprüft.  
Für den Nachweis von gebundenem Aminofluorescein wurden PVME-PVMEMA-
Proben nach Reaktivierung der Maleinsäureanhydridgruppen mit 1 mmol l-1 
Aminofluorescein in Dimethylsulfoxid (DMSO) über Nacht bei 37 °C inkubiert 
(kovalente Aminofluoresceinbindung). Nach intensivem Spülen mit PBS bei 37 °C 
wurden die Proben in Boratpuffer (pH 10) überführt. Proben, die nur mit PBS bzw. 
Boratpuffer behandelt wurden oder zuvor nicht reaktiviert wurden, dienten der 
Bestimmung des Hintergrundsignals. 
  
Kapitel 3 – Methoden 
69 
Für den Nachweis von gebundenem Protein wurden PVME-PNiPAAm-PVMEMA 
Proben entweder direkt (physisorptive Proteinbindung) oder nach Reaktivierung der 
Maleinsäureanhydridgruppen (kovalente Proteinbindung) mit 10 µg ml-1 des 
Fluorophor-markierten Proteins Laminin-HiLyte488 in PBS bei 37 °C für 2 h inkubiert. 
Anschließend wurden die Proben gründlich in PBS bei 37 °C gespült. Ein Teil der 
Proben wurde dann für 30 min in dem serumhaltigen Zellkulturmedium F99HCEC 
(Kapitel 3.2, Seite 66) bei 37 °C inkubiert. Die Anbindung von Laminin-HiLyte488 an 
die Kontrollsubstrate Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und TCP fand ausschließlich 
physisorptiv statt. Proben, die nur mit PBS bzw. nur mit F99HCEC bei 37 °C inkubiert 
wurden, dienten der Bestimmung des Hintergrundsignals. 
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3.3   Zellkultur und Zellsheet-Transfer 
3.3.1 Zellkultivierung 
Für alle in dieser Arbeit beschriebenen Versuche wurde die humane corneale 
Endothelzelllinie HCEC-12 [88] verwendet. Darum wird im Folgenden, soweit nicht 
anders vermerkt, für diese Zelllinie die Abkürzung HCEC (englisch „human corneal 
endothelial cells“) genutzt. 
HCEC wurden in dem Zellkulturmedium F99HCEC kultiviert (Anhang, Tabelle A-10, 
Seite ccxxxii). Bei Erreichen der Subkonfluenz wurden die Zellen passagiert. Dazu 
wurden sie zweimal mit warmem PBS w/o Mg2+/Ca2+ gespült und dann unter 
Verwendung von 0,05 % v/v Trypsin und 0,02 % v/v Ethylendiamintetraessigsäure 
(EDTA) für 3 min bei 37 °C im CO2-Inkubator inkubiert. Die abgelösten HCEC 
wurden im warmen Kulturmedium aufgenommen, für 5 min bei 100 g zentrifugiert 
und die Zellzahl nach Resuspendierung im warmen Kulturmedium mit dem 
Zytometer CASY Model TT bestimmt. Anschließend erfolgte die Überführung der 
HCEC mit einer Zelldichte von 5*103 Zellen cm-2 in eine Zellkulturflasche 
(Wachstumsfläche 75 cm2), die zuvor mit 30 µg Laminin und 30 mg Chondroitin-6-
sulfat in sterilem PBS beschichtet worden war (Inkubation für 30 min bei 37 °C im 
CO2-Inkubator, Möglichkeit zur Lagerung für zwei Wochen bei 4 °C). Die HCEC 
wurden bei 37 °C im CO2-Inkubator kultiviert. Das Kulturmedium wurde dreimal 
wöchentlich gewechselt. 
Für die Kryokonservierung der Zellen in flüssigem Stickstoff bei – 196 °C wurden 
frisch passagierte Zellen in einer Konzentration von 1*106 ml-1 in einem Gemisch aus 
90 % v/v F99HCEC und 10 % v/v des Gefrierschutzmittels DMSO aufgenommen und 
in 1 ml Aliquots auf Kryoröhrchen verteilt. Um einen möglichst schonenden 
Gefrierprozess zu gewährleisten, wurden die HCEC für mindestens 4 h und für 
maximal 24 h in einem NalgeneR Qualifreezer bei – 80 °C inkubiert und anschließend 
in einen mit flüssigem Stickstoff gefüllten Vorratstank überführt. Sollten die 
kryokonservierten HCEC für die Zellkultur wieder zur Verfügung stehen, mussten 
sie zügig im Wasserbad (37 °C) aufgetaut und das DMSO mit warmem 
Kulturmedium ausgewaschen werden. Die Zellen wurden in Kulturflaschen mit 
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vorgelegtem, warmem F99HCEC überführt. Das Kulturmedium musste nach 4 h bis 
maximal 24 h gewechselt werden, um so alle DMSO-Reste zu entfernen. 
Um den kollabierten Zustand der SRP-Schichten während der Handhabung der 
Proben zu erhalten, wurden die im Folgenden beschriebenen Schritte mit warmem 
(37 °C) PBS oder Kulturmedium auf einer im Institut angefertigten Heizplatte, die mit 
einem Thermostat verbunden war, durchgeführt. Die thermisch schaltbaren 
Zellkultursubstrate (Deckgläschen bzw. Zellkulturinserts) wurden, wie in 
Kapitel 3.1 beschrieben (Seiten 59 ff.), präpariert, mit PBS gespült und für 30 min bei 
37 °C im CO2-Inkubator in F99HCEC belassen. Anschließend wurden 5*104 HCEC cm-2 
auf den Deckgläschen und 8,5*104 HCEC cm-2 in den Zellkulturinserts ausgesät und 
diese bei 37 °C im CO2-Inkubator inkubiert. Die mikroskopische Evaluierung und 
Fotodokumentation der Adhäsion, der Proliferation und der Etablierung eines 
Monolayers erfolgte mit dem Lichtmikroskop Olympus IX50. 
3.3.2 Metabolismus-Assay 
Die metabolische Aktivität der HCEC wurde unter Verwendung des WST-1-Assays 
untersucht. Dabei wird das rot gefärbte Tetrazoliumsalz WST-1 (englisch „water 
soluble tetrazolium“) durch die enzymatische Aktivität der mitochondrialen Succinat-
Dehydrogenase lebender Zellen in Formazan umgesetzt. Dieser Farbumschlag kann 
mit einem Spektralphotometer gemessen werden. Vorversuche haben ergeben, dass 
die Stärke des Farbumschlags direkt proportional zur metabolischen Aktivität der 
Zellen war und somit indirekt auch proportional zur Zelldichte pro Probe war. Nach 
vier bzw. acht Tagen Kultivierung der HCEC auf den Zellkultursubstraten wurde das 
serumhaltige F99HCEC den Angaben des Herstellers folgend gegen serumfreies 
Medium mit 10 % v/v WST-1-Reagenz ausgetauscht und die Proben für 30 min bei 
37 °C im CO2-Inkubator belassen. Anschließend wurde die Absorption der 
Zellkulturüberstände mit einem Spektralphotometer (Tecan GENios Microplate 
Reader) bei 450 nm gemessen. Dann wurde die absolute Zelldichte der auf den 
Zellkultursubstraten kultivierten HCEC nach Trypsinierung mit dem Zytometer 
CASY Model TT bestimmt. Dies ermöglichte es, einen Bezug zwischen der relativen 
metabolischen Aktivität und der absoluten Zelldichte herzustellen. Für jede Probe 
wurde eine Dreifachmessung durchgeführt. Der Mittelwert sowie die 
Standardabweichung wurden ermittelt. 
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3.3.3 Funktionalitätsstudien 
Der transepitheliale Widerstand (TER, englisch „transepithelial electrical resistance“, 
in Ω· cm2) stellt eine wichtige Kenngröße zur Beschreibung der Barrierefunktion 
epithelialer oder endothelialer Gewebe hinsichtlich des parazellulären Ionenflusses 
dar. Sehr dichte Zelllayer besitzen einen hohen elektrischen Widerstand, wohingegen 
Gewebe mit einer hohen Permeabilität nur einen geringen elektrischen Widerstand 
aufweisen. Diese Kenngröße wurde experimentell durch die Aufnahme sogenannter 
Impedanzspektren unter Verwendung eines Impedanzspektroskops cellZsope 
ermittelt. Eine detaillierte Beschreibung des Systems findet sich in der Publikation 
von WEGENER et al. [394]. 
Zur Bestimmung des TER wurden HCEC auf Zellkulturinserts mit PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-beschichteten, LN/CS-funktionalisierten, porösen PET-Membranen (Zwei-
Kompartiment-System) kultiviert. Zellkulturinserts ohne SRP-Beschichtung der PET-
Membran des Inserts dienten als Kontrollen. Beide Kompartimente des Zwei-
Kompartiment-Systems wurden mit dem Kulturmedium F99HCEC beschickt. Das 
apikale Kompartiment entsprach der in vivo posterioren, der Vorderkammer 
zugewandten Seite und das basale Kompartiment der anterioren, dem cornealen 
Stroma zugewandten Seite des cornealen Endothels. Nach vier Tagen konventioneller 
Kultivierung bei 37 °C im CO2-Inkubator wurden die Proben in die Messzellen des 
Impedanzspektroskops überführt und für mindestens drei Tage beobachtet. Nach 
etwa 40 h erfolgte ein Mediumwechsel und nach etwa 50 h eine Stimulation mit 
0,1 mg ml-1 Ouabain (entsprach ca. 170 mM, Inhibitor der Na+/K+-ATPase). Sowohl 
die Durchführung der Experimente als auch die sich anschließende Datenanalyse 
erfolgte nach den Angaben des Herstellers in Zusammenarbeit mit Dr. Frauke Härtel 
am Institut für Physiologie der Technischen Universität Dresden. Es wurde jeweils 
eine Elektrode an der apikalen und der basalen Seite des Zwei-Kompartiment-
Systems angebracht und ein schwacher Wechselstrom mit variierender Frequenz von 
3 Hz bis 100 kHz appliziert. So konnte die Abnahme der elektrischen Spannung über 
dem Zelllayer gemessen und damit der Widerstand nach dem Ohm‘schen Gesetz 
berechnet werden. Zur Bestimmung des Hintergrundsignals wurden zellfreie Inserts 
ohne bzw. mit SRP-beschichteter PET-Membran in Messzellen, welche ebenfalls mit 
dem Kulturmedium F99HCEC beschickt wurden, eingesetzt. Dieses System erlaubte 
eine kontinuierliche Messung bei 37 °C und 5% CO2. Eine Quellung der SRP-
Schichten und damit eine Ablösung der Monolayer wurden durch die permanente 
Temperierung verhindert. 
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3.3.4 Ablösung und Transfer auf artifizielle Träger und auf porcine 
Corneae 
3.3.4.1 Ablösung der HCEC-Sheets 
Nach vier Tagen (durchschnittliche Zeitspanne für die Etablierung eines 
geschlossenen HCEC-Monolayers auf TCP) bzw. acht Tagen (durchschnittliche 
Zeitspanne für die Etablierung eines mechanisch stabilen HCEC-Monolayers auf SRP-
Zellkultursubstraten) wurden die Ablösung und der Transfer der HCEC-Sheets 
durchgeführt. Um ein Quellen der SRP-Schicht und damit eine vorzeitige Ablösung 
des Zellsheets zu verhindern, wurde für die im Folgenden dargestellten 
Arbeitsschritte eine Heizplatte (Abbildung 3-3 A und B) verwendet. Die 
Zellkultursubstrate wurden zunächst aus 12-Well-Platten in 35 mm Petrischalen 
überführt (Abbildung 3-3 C bis E), mit einem Tropfen Vakuumfett unter 
Zuhilfenahme eines sterilen Glasrings fixiert (Abbildung 3-3 F) und für mindestens 
eine Stunde in 2 ml frischem, erwärmtem Zellkulturmedium bei 37 °C im CO2-
Inkubator belassen. Danach wurde das Medium einschließlich nicht adhärenter 
Zellen vollständig abgenommen (Abbildung 3-3 G) und 10 µl warmes (37 °C) 
Zellkulturmedium auf die Probe gegeben. Auf den feuchten Zelllayer wurde dann 
mit zwei spitzen Pinzetten eine Zelluloseacetatmembran gelegt (Abbildung 3-3 H). 
Dabei musste darauf geachtet werden, dass sich die aufgelegte Membran möglichst 
nicht zusammenrollte und plan auf dem Zelllayer lag (Abbildung 3-3 I und J). Die 
Membranoberfläche wurde dann mit 20 µl Medium beschickt, so dass die Membran 
zwar feucht spiegelte, aber nicht auf dem Zelllayer schwamm (Abbildung 3-3 K). Nun 
wurde die Probe für 60 min bei 4 °C in einer feuchten Kammer inkubiert. Während 
dieser Zeit kam es zur thermisch stimulierten Quellung der SRP-Schicht des 
Zellkultursubstrates und infolgedessen zur Ablösung des HCEC-Sheets. Die 
mikroskopische Evaluierung und Fotodokumentation der Ablösung der Zellsheets 
erfolgte mit dem Lichtmikroskop Olympus IX50. Aufgenommene Bilder wurden mit 
der Bildbearbeitungssoftware ImageJ [395] zu Filmsequenzen verarbeitet (zwei Bilder 
pro Sekunde). Die Abmessungen eines Bildes betragen 1.600 µm  1.300 µm bei 
300 dpi Auflösung.  
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Abbildung 3-3: Ablösung und Transfer eines HCEC-Sheets auf eine porcine Cornea  
  
Kapitel 3 – Methoden 
75 
Um einen möglichst vollständigen Transfer der abgelösten Zellsheets zu 
gewährleisten, wurden zunächst die nicht von der Zelluloseacetatmembran 
bedeckten Bereiche des Zellsheets mit einem kleinen Skalpell vorsichtig unter die 
Membran geschoben. Anschließend konnte die Membran gemeinsam mit dem 
Zellsheet mit einer spitzen Pinzette von dem thermisch schaltbaren Zellkultursubstrat 
abgenommen (Abbildung 3-3 L) und auf ein neues Zellkultursubstrat transferiert 
werden. Letzteres bestand entweder aus einem mit FN- oder COL IV-
funktionalisierten, POMA-beschichteten Deckgläschen (Kapitel 3.1, Seiten 59 ff.) oder 
aus einer porcinen Cornea, deren corneales Endothel zuvor entfernt worden war. Der 
Transfer wurde mit dem Lichtmikroskop Olympus IX50 evaluiert und fotografisch 
dokumentiert. 
3.3.4.2 Transfer auf artifizielle Träger 
Die auf POMA-beschichtete Deckgläschen transferierten Zellsheets wurden mit 20 µl 
Kulturmedium benetzt und mit einem sterilen Deckgläschen (Durchmesser 20 mm) 
beschwert. Um eine unzureichende Nährstoffversorgung sowie eine Austrocknung 
des Zellsheets während der initialen Adhäsionsphase nach dem Transfer zu 
verhindern, wurde das mit dem Deckgläschen bedeckte Membran-Zellsheet-
Konstrukt mit weiteren 70 µl Medium benetzt und in eine feuchte Kammer gestellt. 
Nach einer Adhäsionsphase von mindestens 4 h bei 37 °C im CO2-Inkubator konnten 
das beschwerende Deckgläschen entfernt und die Zelluloseacetatmembran durch 
Zugabe von 3 ml Kulturmedium aufgeschwemmt und ebenfalls entfernt werden. 
3.3.4.3 Transfer auf endothelfreie porcine Corneae 
Porcine Augen wurden durch die Saubachtaler Agrar AG Fleischland (Klipphausen-
Sora, Deutschland) bereitgestellt. Für die Präparation porciner Corneae musste 
zunächst das äußere Augengewebe (Augenlider, Fett- und Muskelgewebe, 
Bindehaut) mit einer großen Pinzette (Standard Pattern Forceps straight) und einer 
großen Schere (Student Surgical Scissors straight sharp/blunt) gründlich entfernt 
werden (Abbildung 3-4 A bis H). Die porcinen Bulbi wurden dann unter sterilen 
Bedingungen für 2 min mit PBS gespült, darauffolgend für 4 min in einer 
desinfizierenden Jodlösung (25% v/v Povidon-Jod-Lösung in PBS) inkubiert und 
schließlich noch ein weiteres Mal mit sterilem PBS gespült (Abbildung 3-4 I). Die 
Bulbi wurden auf einem autoklavierten Vakuum-Bulbushalter fixiert (Abbildung  
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3-4 J), mit einer sterilen Gewebepinzette festgehalten und mit einer spitzen 
Skalpellklinge etwa 1 mm peripher des cornealen Limbus in die Vorderkammer 
eingestochen (Abbildung 3-4 K). Nun konnte der Bulbus bzw. die Cornea an der 
soeben generierten Öffnung mit der Gewebepinzette gehalten und das 
Corneoskleralscheibchen (Cornea mit ca. 1 mm Sklerarand) zirkulär mit einer extra-
dünnen Irisschere ausgeschnitten werden (Abbildung 3-4 L bis P). Verbleibende Reste 
der Iris wurden mit einer Irispinzette vorsichtig von der Cornea abgezupft 
(Abbildung 3-4 Q). Die porcinen Corneae wurden endothelseitig mit 100 µl  
20 mmol l-1 Ammoniumhydroxid für 20 min bei 37 °C inkubiert, um die Zellen 
osmotisch zu zerstören. Durch gründliches Spülen mit PBS konnten die Zellreste von 
der DESCEMET-Membran entfernt werden. Zur mikroskopischen Befundung der 
Corneae wurde eine Lösung von 1 % w/v Saccharose in filtriertem und 
entionisiertem Wasser hergestellt und die Corneae darin unter dem Lichtmikroskop 
Olympus IX50 mit Phasenkontrast inkubiert. Der osmotische Druck führt zu einer 
Schrumpfung der verbliebenen cornealen endothelialen Zellen, so dass die 
Zellgrenzen als lichtbrechende Strukturen besser sichtbar werden. Nachdem durch 
die Behandlung mit Ammoniumhydroxid alle endothelialen Zellen entfernt wurden, 
wurden die porcinen Corneae bis zum Transfer der HCEC-Sheets in 
Organkulturmedium (F99HCEC w/ 7,5 % w/v HES 130) in 6-Well-Platten bei 37 °C im 
CO2-Inkubator belassen (Abbildung 3-4 R).  
Die endothelfreien Corneae wurden auf Silikonblöcke platziert, welche für die 
Präparation von Spenderhornhauttransplantaten während der Keratoplastik 
entwickelt wurden und eine der Corneakurvatur angepasste, muldenförmige 
Vertiefung haben. Aufgrund der Wölbung der Corneae mussten die 
Zelluloseacetatmembranen vor dem Aufbringen auf den Zelllayer viermal in 
regelmäßigem Abstand zentripetal eingeschnitten werden. Dadurch sollte ein 
Anschmiegen der Membranen einschließlich abgelöster HCEC an die Kurvatur 
porciner Corneae erzielt und somit der Transfer und die Adhäsion des HCEC-Sheets 
an die DESCEMET-Membran erleichtert werden. Anschließend konnten die 
eingeschnittenen Zelluloseacetatmembranen mit den abgelösten HCEC-Sheets mit der 
Zellseite auf die DESCEMET-Membranen der porcinen Corneae gelegt werden 
(Abbildung 3-3 M und N).  
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Abbildung 3-4: Präparation einer porcinen Cornea 
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Die Proben wurden dann für 2 min bei 100 g zentrifugiert und aus dem Silikonblock 
in 12-Well-Platten mit 500 µl Organkulturmedium überführt. Die auf der 
Endothelseite der porcinen Corneae positionierten Membranen wurden vorsichtig mit 
jeweils 100 µl Organkulturmedium beschickt. Nach einer Adhäsionsphase von 
mindestens 4 h bei 37 °C im CO2-Inkubator konnten die Zelluloseacetatmembranen 
durch Zugabe von 2,5 ml Organkulturmedium aufgeschwemmt und vorsichtig 
entfernt werden. Die weitere Kultivierung der porcinen, mit HCEC-Sheets 
transplantierten Corneae erfolgte für ein bis fünf Tage in 6-Well-Platten mit 6 ml 
Organkulturmedium pro Well. 
 
 
Kapitel 3 – Methoden 
79 
3.4   Mikroskopische Analysen 
3.4.1 Vitalfärbungen  
Die Vitalität von HCEC-Sheets wurde einen Tag nach deren Transfer auf POMA-
Deckgläschen unter Verwendung spezieller Fluoreszenzfarbstoffe untersucht.  
Propidiumiodid (PI), ein kanzerogenes Analogon von Ethidiumbromid, passiert die 
Membran geschädigter Zellen und interkaliert mit deren DNA bzw. RNA. Der so 
gebildete Komplex fluoresziert bei Anregung mit Licht der Wellenlänge 535 nm rot. 
PI kann in nekrotische Zellen eindringen, aber die intakte Membran vitaler Zellen 
nicht und die vergleichsweise gering permeabilisierte Membran apoptotischer Zellen 
kaum durchdringen. Dahingegen passiert YO-PRO®-1, ein monomerer Cyanfarbstoff, 
der ebenfalls mit DNA interkaliert, die permeabilisierten Membranen apoptotischer 
und nekrotischer Zellen. Dieser Prozess des Membrandurchdringens steht bei 
apoptotischen Zellen in direktem Zusammenhang mit der P2X(7)-Rezeptor-
vermittelten Öffnung von Membranporen [396]. Bei Anregung mit Licht der 
Wellenlänge 491 nm fluoresziert der Komplex aus Nukleinsäure und YO-PRO®-1 in 
apoptotischen und nekrotischen Zellen grün. Wie auch PI durchdringt YO-PRO®-1 
nicht die intakte Membran vitaler Zellen. Im Gegensatz zu PI und YO-PRO®-1 
passiert der nicht-toxische, lipophile, nicht-fluoreszierende Ester Fluoresceindiacetat 
(FDA) die intakte Membran vitaler Zellen und wird dann durch intrazelluläre 
Esterasen zu Fluorescein umgesetzt. Das polare Fluorescein durchdringt die 
Membran lebender Zellen praktisch nicht und akkumuliert im Zellinneren, wo es bei 
Anregung mit Licht der Wellenlänge 490 nm grün fluoresziert.  
Die simultane Verwendung der Fluoreszenzfarbstoffe YO-PRO®-1 und PI erlaubte die 
Unterscheidung zwischen apoptotischen, nekrotischen und vitalen Zellen. Dazu 
wurden die transferierten Zellsheets mit PBS gespült und danach für 25 min bei 37 °C 
in der Färbelösung (1 Teil YO-PRO®-1, 1 Teil PI und 48 Teile 1% v/v Serum in PBS) 
inkubiert. Anschließend wurden die Proben mit 1% v/v Serum in PBS gespült und 
sofort fluoreszenzmikroskopisch unter dem konfokalen Laser Scanning Mikroskop 
(cLSM) Leica TCS SP5 bzw. dem Fluoreszenzmikroskop Leica DM IRE2 
dokumentiert. Weitere Untersuchungen wurden mit FDA und PI durchgeführt und 
ermöglichten somit die Unterscheidung vitaler und nekrotischer HCEC. Die 
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transferierten Zellsheets wurden mit PBS gespült und anschließend für 2 min bei 
37 °C in der Färbelösung (FDA 1:32.000 und PI 1:150 in PBS) inkubiert. Die Proben 
wurden für 2 min mit PBS gespült und sofort fluoreszenzmikroskopisch analysiert 
und die Ergebnisse dokumentiert. 
3.4.2 Immunzytochemische Färbungen  
Die auf thermisch schaltbaren Zellkultursubstraten kultivierten HCEC wurden 
entweder vor der thermisch-induzierten Ablösung (nach vier bzw. acht Tagen 
Kultivierung) oder nach dem Transfer auf POMA-beschichtete Deckgläschen 
immunzytochemisch gefärbt. Der Fokus lag dabei auf der Charakterisierung der 
zellulären Morphologie sowie der Expression und Lokalisierung typischer, teilweise 
auch funktionsassoziierter Proteine. Um eine ungewollte Quellung der SRP-Schicht 
und damit eine vorzeitige Ablösung der HCEC-Sheets zu vermeiden, wurden die 
Proben mit erwärmtem PBS vorsichtig gespült und mit erwärmtem 4 % w/v 
Paraformaldehyd in PBS für 15 min bei 37 °C fixiert. Durch anschließende 10-
minütige Inkubation der Proben mit 0,5% w/v Triton X-100 in PBS bei 
Raumtemperatur wurden die Zellmembranen permeabilisiert. 
Zunächst wurden die Nuclei mit 2 µg ml-1 Hoechst 33342 in PBS für 10 min bei 
Raumtemperatur gefärbt. Anschließend wurden unspezifische Proteinbindungs-
stellen durch drei aufeinanderfolgende Inkubationsschritte mit 10% v/v Ziegen- bzw. 
Eselserum in PBS für jeweils 10 min bei Raumtemperatur abgesättigt, um eine 
unspezifische Bindung der Antikörper zu verhindern. Dabei richtete sich die Wahl 
des Serums nach dem Wirtstier, welches für die Gewinnung des sekundären 
Antikörpers genutzt wurde.  
Darauf folgte die Inkubation der Proben mit einem der folgenden primären 
Antikörper bei Raumtemperatur: Fokale Adhäsionen wurden mit monoklonalem 
Maus anti-human Paxillin-Antikörper markiert. Typische Bestandteile der 
Extrazellulären Matrix humaner cornealer Endothelzellen wurden mit polyklonalem 
Ziege anti-human Kollagen Typ IV-Antikörper, polyklonalem Kaninchen anti-human 
Fibronektin-Antikörper und polyklonalem Kaninchen anti-human Laminin-
Antikörper dargestellt. Die Markierung funktionsassoziierter Proteine wurde durch 
die Verwendung von monoklonalem Maus anti-human Na+/K+-ATPase α1-
Antikörper und monoklonalem Maus anti-human ZO-1-Antikörper realisiert. 
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Angaben hinsichtlich der Verdünnung der primären Antikörper und der jeweiligen 
Inkubationsdauer sind Tabelle A-5 des Anhangs (Seite ccxxvi) zu entnehmen. 
Nachdem die Proben dreimal für 10 min mit 10% v/v Ziegen- bzw. Eselserum in PBS 
bei Raumtemperatur gespült wurden, wurden sie für 45 min bei Raumtemperatur, 
unter abgedunkelten Bedingungen mit Alexa Fluor®488-konjugierten sekundären 
Antikörpern (Ziege anti-Kaninchen IgG, Ziege anti-Maus IgG oder Esel anti-Ziege 
IgG) und AlexaFluor®633-konjugiertem Phalloidin inkubiert (Angaben hinsichtlich 
Verdünnung im Anhang, Tabelle A-6, Seite ccxxvi). So konnten die primären 
Antikörperbindungen und F-Aktinfilamente als Bestandteile des Zytoskeletts 
sichtbar gemacht werden. Die Proben wurden abschließend in PBS gespült, mit einem 
Tropfen Mowiol®4-88 Reagent mit der mit Zellen bewachsenen Seite nach unten auf 
Objektträger gelegt und mit Eukitt Mounting Medium versiegelt. Die so präparierten 
Proben wurden bis zur Auswertung bei 4 °C lichtgeschützt gelagert. Die Analyse und 
Dokumentation wurde mit dem cLSM Leica TCS SP5 durchgeführt. 
3.4.3 Histologische Färbungen 
Vier Stunden nach dem Transfer der HCEC-Sheets von den thermisch schaltbaren 
PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Substraten auf porcine Corneae, wurden diese Proben 
über Nacht bei 4 °C in 4 % v/v Formaldehyd in PBS fixiert. Porcine Corneae, deren 
Endothel nicht entfernt wurde bzw. deren Endothel entfernt, jedoch nicht durch 
HCEC-Sheets ersetzt wurde, dienten als Kontrollen. Jede Cornea wurde einzeln in 
eine Einbettungskassette Universal überführt und zweimal für jeweils 60 min in 
0,1 mol l-1 Sörensenpuffer bei Raumtemperatur gespült (Tabelle A-11, Seite ccxxxii). 
Die Proben wurden dann in einer aufsteigenden Alkoholreihe entwässert. Dazu 
wurden sie zweimal für 60 min oder über Nacht in 70 % v/v Ethanol in filtriertem, 
entionisiertem Wasser, zweimal für 60 min in 96 % v/v Ethanol in filtriertem, 
entionisiertem Wasser und schließlich zweimal für 60 min in absolutem Ethanol bei 
Raumtemperatur inkubiert. Danach wurden sie für 20 min in Xylol belassen und 
anschließend im flüssigen Paraffin Paraplast High Melt Point 8 bei 60 °C eingebettet 
und ausgegossen (Ausgießstation EG1160). Dazu wurden die Corneae zweimal für 
60 min im flüssigen Paraffin inkubiert, mit einer scharfen Klinge halbiert, in 60 °C 
heißen, hohlen Metallblöckchen mit den Schnittkanten zum Boden des Blöckchens 
positioniert und mit flüssigem Paraffin überschichtet. Nach dem vollständigen 
Aushärten des Paraffins konnten die Proben aus dem Metallblöckchen gelöst werden. 
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Mit einem Rotationsmikrotom wurden 5 µm-dünne Schnitte angefertigt, auf 
Objektträger gezogen und über Nacht bei 37 °C getrocknet.  
Für die sich anschließende Sukzessivfärbung mit wässrigen Färbelösungen mussten 
die geschnittenen Gewebeproben zunächst entparaffiniert werden. Dazu wurden die 
Proben in einer sogenannten absteigenden Alkoholreihe wie folgt bei 
Raumtemperatur inkubiert: dreimal für 5 min in dem Xylol-Ersatz Roti-Histol, 
dreimal für 2 min im absoluten Ethanol, zweimal für 2 min in 96 % v/v Ethanol in 
filtriertem, entionisiertem Wasser, einmal für 2 min in 70 % v/v Ethanol in filtriertem, 
entionisiertem Wasser, einmal für 2 min in 40 % v/v Ethanol in filtriertem, 
entionisiertem Wasser und schließlich zweimal für 2 min in destilliertem Wasser. Nun 
wurden die Proben für 10 min bei Raumtemperatur mit Hämatoxilin gefärbt. 
Hämatoxilin ist ein basischer Farbstoff, der an saure Zellbestandteile, wie zum 
Beispiel Zellkerne und Regionen, die reich an Ribosomen und rauem 
endoplasmatischem Retikulum sind, bindet und zu einer intensiven Blauviolett-
Färbung führt. Überschüssige Färbelösung wurde durch eine 10-minütige 
Behandlung der Proben mit fließendem Leitungswasser entfernt. Dies erhöht den pH-
Wert der Färbelösung und die zunächst bräunliche Hämatoxilinfärbung nimmt den 
typischen tiefblauen Ton an („Bläuen“). Die Inkubation der Proben für 2 min bei 
Raumtemperatur in Eosin mit nachfolgender dreimaliger Inkubation für 2 min in 
destilliertem Wasser führte zur Rot-Färbung des Zytoplasmas sowie der Kollagen- 
und Elastinfasern. Eosin ist ein saurer Farbstoff, der an basische (proteinreiche) 
Zellbestandteile bindet. Anschließend wurden die Proben durch aufeinanderfolgende 
Inkubationen in einer aufsteigenden Alkoholreihe bei Raumtemperatur wie oben 
beschrieben entwässert und abschließend mit dem neutralen Einbettmittel DePex 
eingebettet, um so Dauerpräparate herzustellen. Die Proben wurden unter dem 
Lichtmikroskop OPTIPHOS-2 dokumentiert. 
3.4.4 Rasterelektronenmikroskopie 
Um detaillierte Aussagen bezüglich der Oberflächentopographie sowie der Zell-Zell-
Kontakte von HCEC vor und nach deren Ablösung von PVME-PNiPAAm-PVMEMA-
basierten Zellkultursubstraten machen zu können, wurden die Proben 
rasterelektronenmikroskopisch (englisch „scanning electron microscopy“, SEM) 
analysiert. Die Proben wurden in PBS gespült und für 30 min in 2 % v/v 
Glutaraldehyd in PBS bei Raumtemperatur fixiert. Nach erneutem Spülen der Proben 
in PBS und anschließend in filtriertem, entionisiertem Wasser wurden sie in einer 
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aufsteigenden Alkoholreihe bei Raumtemperatur wie folgt entwässert: jeweils 20 min 
in 10 % v/v Ethanol in filtriertem, entionisiertem Wasser, in 30 % v/v Ethanol in 
filtriertem, entionisiertem Wasser, in 60 % v/v Ethanol in filtriertem, entionisiertem 
Wasser, in 90 % v/v Ethanol in filtriertem, entionisiertem Wasser und schließlich in 
absolutem Ethanol. Anschließend wurden die Proben mit dem Kritisch-Punkt-
Trockner BAL-TEC CPD 030 überkritisch getrocknet. Die Proben mussten von nun an 
im Exsikkator aufbewahrt werden. Im nächsten Schritt wurden sie unter Verwendung 
des Sputter-Gerätes BALZERS SCD 050 mit Gold beschichtet. Die SEM-
Untersuchungen wurden mit dem Rasterelektronenmikroskop XL 30 ESEM-FEG im 





Kapitel  4 
Ergebnisse 
4.1   Strukturelle Gliederung der Ergebnisse 
Das von GRAMM et al. entwickelte thermo-responsive Zellkultursubstrat 
Poly(NiPAAm-co-DEGMA) [273] weist durch die Inkorporation des hydrophilen 
Copolymers DEGMA im Vergleich zu dem von OKANO et al. publizierten PNiPAAm-
basierten thermisch schaltbaren Zellkultursubstrat [397] eine Erhöhung der 
Phasenübergangstemperatur auf. Poly(NiPAAm-co-DEGMA) wurde physiko-
chemisch und biologisch detailliert charakterisiert und fungierte in dieser Arbeit als 
thermo-responsives Kontrollsubstrat. Das thermisch schaltbare Polymer PVME 
wurde erstmalig in dieser Arbeit für die Erzeugung von Zellkulturträgern verwendet. 
Es konnte mit Elektronenstrahlung effektiv vernetzt und immobilisiert werden und 
ermöglichte somit die Erzeugung von Zellkultursubstraten mit genau einstellbarer 
Schichtdicke, Steifigkeit und Quellungsverhalten. Die Einbindung von PVMEMA 
ermöglichte darüber hinaus die kovalente Biofunktionalisierung des PVME-basierten 
Zellkulturträgers. Die Inkorporation von PNiPAAm führte zu einer nochmaligen 
Verbesserung des zellulären Ablösungsverhaltens. Ausgewählte Resultate der 
physikochemischen und der biologischen Charakterisierung der Zellkultursubstrate 
sind für PVME in Kapitel 4.2 (Seiten 87 ff.), für PVME-PVMEMA in Kapitel 4.3 
(Seiten 91 ff.) und für PVME-PNiPAAm-PVMEMA in Kapitel 4.4 (Seiten 104 ff.) 
zusammengestellt. Die strukturelle Gliederung der Ergebnisse dieser Arbeit ist in 
Abbildung 4-1 zusammengefasst. 
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Abbildung 4-1: Strukturelle Gliederung der Ergebnisse und Motivation für experimentelle 
Vorgehensweise 
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4.2   PVME 
4.2.1 Physikochemische Charakterisierung 
4.2.1.1 Infrarotspektroskopie 
Durch FTIR-ATR-Untersuchungen konnte belegt werden, dass die chemische 
Struktur von PVME auch nach dessen Vernetzung und Immobilisierung durch 
Elektronenbestrahlung weitestgehend erhalten blieb. Abbildung 4-2 stellt 
exemplarisch die Infrarotspektren von nicht-bestrahltem und bestrahltem PVME 
(absorbierte Strahlungsdosis 258 kGy) gegenüber. Als einziger deutlicher Unterschied 
wurde eine zusätzliche C=O-Streckschwingungsbande bei 1.720 cm-1 gesehen, die 
wahrscheinlich auf den oxidativen Abbau von PVME im Rahmen des 
Bestrahlungsprozesses zurückzuführen war. 
  
Abbildung 4-2: Infrarotspektren nicht-bestrahlter und bestrahlter (258 kGy) PVME-Proben 
4.2.1.2 Spektroskopische Ellipsometrie 
Die Rotationbeschichtung des Trägermaterials TCP mit 2 % w/w PVME in Methanol 
ergab eine initiale Trockenschichtdicke von  70 nm (Abbildung 4-3). Nach 
Elektronenbestrahlung mit absorbierten Strahlungsdosen von 117 kGy bzw. 258 kGy 
und anschließendem Spülen der Proben mit entionisiertem Wasser blieben lediglich 
Schichtdicken von  30 nm bzw.  40 nm zurück. Dahingegen führte die 
Elektronenbestrahlung mit absorbierten Strahlungsdosen von 517 kGy bzw. 774 kGy 
zu einer vollständigen Immobilisierung des vorgelegten Materials.   
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Diese durch Spektroskopische Ellipsometrie gewonnenen Resultate zeigten, dass die 
Effizienz der Immobilisierung des thermisch schaltbaren Polymers PVME auf TCP-
Trägermaterialien von der absorbierten Strahlungsdosis abhängig war. Erst ab einer 
absorbierten Strahlungsdosis von  500 kGy kam es zu einer vollständigen 
Immobilisierung des vorgelegten Materials (Abbildung 4-3).  
 
Abbildung 4-3: Effizienz der Immobilisierung von PVME auf TCP in Abhängigkeit von der 
absorbierten Strahlungsdosis 
Prinzipiell wurde für die PVME-Proben ein Quellungsverhalten beobachtet, wie es 
für thermisch schaltbare Polymere typisch ist. Trotz unterschiedlicher absorbierter 
Strahlungsdosen (117 kGy, 258 kGy, 517 kGy und 774 kGy) und damit 
unterschiedlicher Vernetzungsgrade, lag Tcr für alle Proben bei  34 °C (Abbildung 
4-4). Unterhalb der Tcr zeigten die Proben ein von der absorbierten Dosis abhängiges 
Quellungsverhalten mit unterschiedlichen Quellgraden. Geringe absorbierte 
Strahlungsdosen von 117 kGy bzw. 258 kGy führten zu einem geringen 
Vernetzungsgrad des thermisch schaltbaren Hydrogels und damit zu hohen 
Quellgraden von Q  7 bzw. Q  4 bei 15 °C. Dahingegen führten hohe absorbierte 
Strahlungsdosen von 517 kGy bzw. 774 kGy zu einem hohen Vernetzungsgrad des 
thermisch schaltbaren Hydrogels und damit zu geringeren Quellgraden von Q  3 bei 
15 °C. Der Beginn des Quellungsvorgangs war für Proben mit geringer absorbierter 
Strahlungsdosis schärfer abgegrenzt als für Proben mit einer hohen absorbierten 
Strahlungsdosis. Bei 37 °C konnte für keine der Proben eine Quellung beobachtet 
werden (Q = 1) und alle Schichten lagen vollkommen kollabiert vor. Wassermoleküle, 
die unterhalb von Tcr mit den Polymerketten in Wechselwirkung standen, wurden 
oberhalb von Tcr vollständig verdrängt. Des Weiteren war das temperaturabhängige 
Quellungsverhalten reversibel und zeigte keine auffällige Hysterese, d. h. der 
Kurvenverlauf während des Aufheizens sowie während des Abkühlens waren 
nahezu identisch. Für weitere innerhalb dieser Arbeit vorgestellte Versuche wurde 
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aufgrund dieser Ergebnisse mit absorbierten Strahlungsdosen von 258 kGy und 
774 kGy gearbeitet. 
  
Abbildung 4-4: Ergebnisse der Spektroskopischen Ellipsometrie verschiedener PVME-
Dünnschichten 
Links: Temperaturabhängiges Quellungsverhalten immobilisierter PVME-Dünnschichten 
während des Aufheizens (Pfeil nach unten) und des Abkühlens (Pfeil nach oben); rechts: 
Quellgrad immobilisierter PVME-Dünnschichten bei 15 °C in Abhängigkeit von der 
absorbierten Strahlungsdosis  
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4.2.2 Biologische Charakterisierung 
HCEC bildeten nach sieben Tagen Kultivierung auf PVME-Dünnschichten mit einem 
geringen Vernetzungsgrad und physisorptiver Biofunktionalisierung mit LN/CS 
lediglich subkonfluente Bereiche aus spindelförmigen bis polygonalen Zellen 
(Abbildung 4-5). Nach Inkubation der Proben für 60 min bei Raumtemperatur und 
mäßig starkem Auf- und Abpipettieren konnte eine Ablösung der Zellen in Form von 
Aggregaten beobachtet werden. Die Ausbildung und Ablösung größerer, 
zusammenhängender Zelllayer oder vollständiger Zellsheets konnte auf PVME-
Trägern mit LN/CS-Funktionalisierung nicht erreicht werden. 
 
Abbildung 4-5: Lichtmikroskopische Dokumentation des Adhäsions- und Ablösungs-
verhaltens von HCEC auf PVME 
Links: HCEC nach sieben Tagen Kultivierung bei 37 °C auf einer dünnen PVME-Schicht, mit 
einem geringen Vernetzungsgrad (258 kGy) und physisorptiver Biofunktionalisierung mit 
LN/CS; rechts: Temperaturinduzierte Ablösung von HCEC nach Inkubation der Proben für 
eine Stunde bei 4 °C (Maßstabsbalken: 210 µm) 
 
 Thermo-responsive Zellkulturträger konnten erfolgreich auf Basis des 
Polymers PVME präpariert werden. 
 Dabei erlaubte die hohe Affinität von PVME zur Elektronenstrahl-
vermittelten Vernetzung die Herstellung von Beschichtungen mit definierter 
Dicke und definiertem Quellungsverhalten. 
 Die Kultivierung und Ablösung von HCEC auf diesen Zellkulturträgern war 
prinzipiell möglich, jedoch nicht als zusammenhängender, geschlossener 
Monolayer. 
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4.3   PVME-PVMEMA 
4.3.1 Physikochemische Charakterisierung 
4.3.1.1 Infrarotspektroskopie 
PVME-PVMEMA-Proben wurden vor und nach dem Tempern durch FTIR-ATR-
Messungen untersucht. Exemplarisch sind in Abbildung 4-6 die Infrarotspektren vor 
und nach dem Tempern einer PVME-PVMEMA-Probe mit einer dünnen SRP-Schicht, 
einem geringen Vernetzungsgrad und einem hohen Anteil an reaktiven 
Bindungsstellen für Proteine/Peptide durch die Inkorporation von 10 % w/w 
PVMEMA dargestellt.  
  
Abbildung 4-6: Infrarotspektren vor und nach dem Tempern (120 °C für zwei Stunden) von 
immobilisiertem PVME-PVMEMA mit einer dünnen PVME-PVMEMA-Schicht, einem 
geringen Vernetzungsgrad und einem hohen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für 
Proteine/Peptide   
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Die Infrarotspektren zeigen, dass die Streckschwingungsbande der C=O-
Doppelbindung der Carboxylsäuregruppen bei 1.720 cm-1 allmählich durch eine 
Streckschwingungsbande der C=O-Doppelbindung der zyklisierten Anhydrid-
gruppen bei 1.775 cm-1 ersetzt wurde. Diese Ergebnisse bestätigen, dass in einer 
Dünnschicht immobilisiertes PVMEMA durch zwei-stündiges Tempern bei 120 °C 
von seiner Maleinsäure-Form teilweise in die reaktive Maleinsäureanhydrid-Form 
umgesetzt werden konnte.  
4.3.1.2 Fluoreszenz-Laser-Scanning 
Die Reaktivität der Maleinsäureanhydridgruppen wurde durch Anbindung von 
Aminofluorescein nachgewiesen Exemplarisch sind in Abbildung 4-7 die Ergebnisse 
für dünne PVME- bzw. PVME-PVMEMA-Schichten mit einem hohen 
Vernetzungsgrad dargestellt. Die relative Fluoreszenzintensität des gebundenen 
Aminofluoresceins lag bei getemperten Proben mit PVME-PVMEMA-Beschichtung 
deutlich über der von nicht-getemperten Proben und reinen PVME-Proben. Dieser 
Mechanismus wurde nachfolgend genutzt, um Biomoleküle mit primären 
Aminogruppen an getemperte PVME-PVMEMA-Proben kovalent anzubinden. 
 
Abbildung 4-7: Relative Fluoreszenzintensität von Aminofluorescein auf PVME und 
PVME-PVMEMA 
Aminofluorescein wurde an dünne PVME- bzw. PVME-PVMEMA-Proben mit einem hohen 
Vernetzungsgrad gebunden. Die Proben wurden vor (weiße Balken) bzw. nach dem Tempern 
bei 90 °C für 24 h (schwarze Balken) mit 1 mmol l-1 Aminofluorescein in DMSO inkubiert. 
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4.3.1.3 Spektroskopische Ellipsometrie 
Für die PVME-PVMEMA-Blends konnte ähnlich den reinen PVME-Proben eine 
Abhängigkeit zwischen absorbierter Elektronenstrahlungsdosis und immobilisierter 
Polymerschichtdicke belegt werden. Die Rotationsbeschichtung von TCP-
Trägermaterialien mit 2 % w/w PVME-PVMEMA in Methanol ergab initial 
Trockenschichtdicken von  60 nm (dünne SRP-Schicht). Die Rotationsbeschichtung 
von TCP-Trägermaterialien mit 10 % w/w PVME-PVMEMA in Methanol ergab initial 
Trockenschichtdicken von  600 nm (dicke SRP-Schicht). Nach Elektronenbestrahlung 
mit einer geringen absorbierten Strahlungsdosis von 258 kGy (geringer 
Vernetzungsgrad) und dem Spülen der Proben mit entionisiertem Wasser blieben 
Schichtdicken von  50 nm bzw.  400 nm zurück. Dahingegen wurde das vorgelegte 
Material vollständig durch Elektronenbestrahlung mit einer absorbierten 
Strahlungsdosis von 774 kGy (hoher Vernetzungsgrad) immobilisiert. 
Weiterhin konnte gezeigt werden, dass es durch die Inkorporation des alternierenden 
Copolymers PVMEMA in PVME-Dünnschichten zu keiner nennenswerten 
Beeinträchtigung des temperaturabhängigen Quellungsverhaltens der thermo-
responsiven Schichten kam (Abbildung 4-8). Der Beginn des Quellungsvorgangs war 
bei PVME-PVMEMA-Proben allerdings weniger scharf abgegrenzt als bei reinen 
PVME-Proben. Demgegenüber konnte für dünne PVME-PVMEMA-Schichten eine 
mit reinen PVME-Dünnschichten vergleichbare, deutliche Abhängigkeit des 
Quellgrades von der absorbierten Elektronenstrahlungsdosis nachgewiesen werden. 
Eine geringe absorbierte Strahlungsdosis von 258 kGy führte zu geringen 
Vernetzungsgraden der Hydrogele und resultierte in hohen Quellgraden von Q  4 
bei 25 °C. Dahingegen zeigten Proben mit einer hohen absorbierten Strahlungsdosis 
von 774 kGy und damit hohen Vernetzungsgraden der Hydrogele nur geringe 
Quellgrade von Q  2 bei 25 °C. Dieses temperaturabhängige Quellungsverhalten war 
ebenfalls vollständig reversibel und zeigte nahezu keine Hysterese. Bei 37 °C konnte 
für keine der PVME-PVMEMA-Proben eine Quellung beobachtet werden (Q = 1). 
Diese Ergebnisse zeigten, dass die Inkorporation der reaktiven Komponente 
PVMEMA in die thermisch schaltbaren PVME-Dünnschichten die Möglichkeit der 
gezielten Einstellbarkeit von Schichtdicke und Quellungsverhalten nicht 
beeinträchtigte. 
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Abbildung 4-8: Temperaturabhängiges Quellungsverhalten von immobilisiertem PVME 
mit einer dünnen PVME-Schicht, einem geringen Vernetzungsgrad, ohne und mit einem 
hohen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide 
4.3.1.4 Rasterkraftmikroskopie 
PVME-PVMEMA-Blends wurden hinsichtlich ihrer mechanischen Eigenschaften mit 
dem Rasterkraftmikroskop analysiert. Exemplarisch sind in Abbildung 4-9 die 
Ergebnisse der Nanoindentationsmessungen für PVME-PVMEMA-Blends mit einer 
dicken SRP-Schicht, einem geringen bzw. hohen Vernetzungsgrad und einem hohen 
Anteil an reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide dargestellt. Der 
Elastizitätsmodul des kollabierten Systems (37 °C) war für PVME-PVMEMA-Proben 
mit einem geringen bzw. hohen Vernetzungsgrad nahezu nicht unterscheidbar und 
betrug unabhängig vom Vernetzungsgrad 1.100 ± 300 kPa (Abbildung 4-9). 
Dahingegen war der Elastizitätsmodul des gequollenen Systems (25°C) für einen 
geringen Vernetzungsgrad mit 180 ± 90 kPa deutlich kleiner als für Proben mit einem 
hohen Vernetzungsgrad mit 610 ± 150 kPa. Der große Unterschied zwischen den 
Steifigkeiten gequollener (25 °C) und kollabierter (37 °C) Proben ist für PVME-
PVMEMA mit einem geringen Vernetzungsgrad in Form von Kraft-Abstands-Kurven 
grafisch dargestellt (Abbildung 4-9). Glas als besonders hartes Material diente als 
Kontrolle.  
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Abbildung 4-9: Ergebnisse der Nanoindentationsmessungen 
Links: Elastizitätsmodule für dicke PVME-PVMEMA-Schichten mit einem geringen bzw. 
hohen Vernetzungsgrad und einem hohen Anteil an Bindungsstellen für Proteine/Peptide bei 
25 °C (SRP gequollen) und 37 °C (SRP kollabiert); rechts: Kraft-Abstands-Kurven für PVME-
PVMEMA mit einem geringen Vernetzungsgrad und einem hohen Anteil an Bindungsstellen 
für Proteine/Peptide bei 25 °C (SRP gequollen) und 37 °C (SRP kollabiert) sowie für Glas 
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4.3.2 Biologische Charakterisierung 
4.3.2.1 Zelladhäsion 
Das Adhäsionsverhalten von HCEC wurde für PVME-PVMEMA-Proben mit einem 
geringen bzw. hohen Vernetzungsgrad, einer dünnen bzw. dicken SRP-Schicht, einem 
geringen bzw. hohen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide und 
Biofunktionalisierung mit LN/CS bzw. cRGD analysiert. Dazu wurden die Zellen für 
vier Tage auf den PVME-PVMEMA-Proben kultiviert.  
 
Abbildung 4-10: Lichtmikroskopische Dokumentation des Adhäsionsverhaltens von HCEC 
nach vier Tagen Kultivierung auf PVME-PVMEMA 
PVME-PVMEMA mit einem geringen bzw. hohen Vernetzungsgrad, mit einer dünnen bzw. 
dicken SRP-Schicht und einem geringen bzw. hohen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für 
LN/CS bzw. cRGD (Maßstabsbalken: 210 µm) 
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Prinzipiell konnte im Rahmen lichtmikroskopischer Studien gezeigt werden, dass 
HCEC auf Proben mit einem hohen Vernetzungsgrad besser adhärierten und 
proliferierten als auf Proben mit einem geringen Vernetzungsgrad (Abbildung 4-10). 
Auf PVME-PVMEMA-Proben mit einem hohen Vernetzungsgrad konnte die Bildung 
konfluenter Monolayer aus polygonalen Zellen unabhängig von der Dicke der SRP-
Schicht und dem Anteil an reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide 
beobachtet werden (E bis H, M bis P). Nichts desto trotz unterstützte ein hoher Anteil 
an reaktiven Bindungsstellen in der SRP-Schicht die Adhäsion von HCEC und die 
Ausbildung eines konfluenten Monolayers. Des Weiteren führte die 
Funktionalisierung mit cRGD zur schnelleren Etablierung eines Monolayers als die 
Funktionalisierung mit LN/CS. Dies zeigte sich darin, dass auf LN/CS-
funktionalisierten Proben nach dem gleichen Kultivierungszeitraum noch kleine 
Lücken im HCEC-Layer beobachtet werden konnten. 
Im Gegensatz zu den Proben mit einem hohen Vernetzungsgrad wurde bei Proben 
mit einem geringen Vernetzungsgrad das Wachstumsverhalten der HCEC durch die 
SRP-Schichtdicke und durch den Anteil an reaktiven Bindungsstellen für 
Proteine/Peptide beeinflusst (A bis D, I bis L). Auf PVME-PVMEMA-Proben mit 
einer dünnen SRP-Schicht und einem geringen Anteil an reaktiven Bindungsstellen 
für Proteine/Peptide zeigten HCEC unabhängig von der Art des vorher 
immobilisierten Biomoleküls eine mäßige bis gute Adhäsion und die Bildung 
subkonfluenter bis konfluenter Monolayer aus meist polygonalen Zellen (A und B). 
PVME-PVMEMA-Proben mit einer dicken SRP-Schicht und einem geringen Anteil an 
reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide erlaubten die mäßige Etablierung 
eines Monolayers aus spindelförmigen bis polygonalen Zellen, wobei eine 
Funktionalisierung mit cRGD diesen Prozess besser unterstützte als eine 
Funktionalisierung mit LN/CS (C und D). Die HCEC-Adhäsion und die Bildung 
eines Monolayers waren unabhängig von der SRP-Schichtdicke nur mäßig ausgeprägt 
auf Proben mit einem hohen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für LN/CS, wo 
lediglich subkonfluente Layer gebildet wurden (I und K), und waren besser auf 
Proben mit cRGD-Funktionalisierung (J und L). Auf den Kontrollen Poly(NiPAAm-
co-DEGMA) und TCP adhärierten die HCEC sehr gut und bildeten nach vier Tagen 
einen vollständig konfluenten Monolayer aus. Hinsichtlich der physisorptiven 
Funktionalisierung der Kontrollproben mit LN/CS bzw. cRGD konnten kaum 
Unterschiede festgestellt werden (Anhang, Abbildung A-1, Seite ccxxxiii). 
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Mit dem WST-1-Assay wurde untersucht, ob die entwickelten PVME-PVMEMA-
Proben die metabolische Aktivität der HCEC beeinflussten. Prinzipiell war die 
metabolische Aktivität von HCEC auf den PVME-PVMEMA-Proben mit der von 
HCEC auf den Kontrollsubstraten Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und TCP vergleichbar 
(Abbildung 4-11). HCEC, die auf mit cRGD funktionalisierten Proben kultiviert 
wurden, hatten eine höhere metabolische Aktivität als HCEC auf LN/CS-
funktionalisierten Proben. Diese Ergebnisse standen in Einklang mit der 
lichtmikroskopisch beobachteten Zellmorphologie und Zelldichte.  
 
Abbildung 4-11: Metabolische Aktivität (WST-1-Assay) von HCEC nach vier Tagen 
Kultivierung auf PVME-PVMEMA 
PVME-PVMEMA mit einem geringen bzw. hohen Vernetzungsgrad, mit einer dünnen bzw. 
dicken SRP-Schicht und einem geringen bzw. hohen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für 
LN/CS bzw. cRGD; Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und TCP mit physisorptiv gebundenem 
LN/CS bzw. cRGD dienten als Kontrollen. Jede Säule repräsentiert den Mittelwert von 
mindestens drei unabhängigen Messungen, die Fehlerindikatoren repräsentieren die 
Standardabweichung. 
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Im Rahmen immunzytochemischer Analysen wurden Paxillin als Adapterprotein 
Fokaler Adhäsionen und damit Indikatorprotein für die zelluläre Adhäsion, 
Fibronektin als typischer Bestandteil der EZM von HCEC sowie das Tight Junction-
Protein ZO-1 als Markerprotein für die Barrierefunktion von HCEC untersucht. 
Exemplarisch sind in Abbildung 4-12 die Resultate dieser Analysen für HCEC 
gegenübergestellt, die auf PVME-PVMEMA-Proben mit einer dünnen SRP-Schicht, 
einem hohen Vernetzungsgrad und einem hohen Anteil an reaktiven Bindungsstellen 
für die kovalente Bindung von LN/CS bzw. cRGD kultiviert wurden. Poly(NiPAAm-
co-DEGMA) und TCP mit physisorptiv gebundenem LN/CS bzw. cRGD dienten als 
Kontrollen. Während in Zellen auf cRGD-funktionalisierten Proben typische, streng 
ellipsoide Paxillin-Signale an den Enden von F-Aktinfasern nachgewiesen werden 
konnten (B, D und F), waren lediglich untypische, kleine punktförmige Signale für 
Paxillin auf LN/CS-funktionalisierten Proben detektierbar (A, C und F). Besonders 
deutlich waren typische Paxillin-Signale in Zellen auf den Kontrollsubstraten 
Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und TCP ausgeprägt (C bis F). In Zellen auf den PVME-
PVMEMA-Proben waren fast ausschließlich kleine punktförmige Signale nachweisbar 
(A und B). In den Zelllayern auf Proben, die mit LN/CS funktionalisiert waren, 
konnten Fibronektinfibrillen an den Zellrändern nachgewiesen werden (G, I und K). 
In Zelllayern auf cRGD-funktionalisierten Proben waren zufällig bzw. ungleichmäßig 
verteilte, punktförmige Fibronektin-Signale beobachtet worden (H, J und L). Die 
Fibronektin-Signale waren deutlich stärker ausgeprägt in Zelllayern auf 
Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und TCP (I bis L) als auf PVME-PVMEMA (G und H). 
Das Tight Junction-Protein ZO-1 war bei allen Proben sehr gut nachweisbar und an 
den lateralen Zellmembranen lokalisiert. Die Negativkontrollen zeigten keine 
unspezifische Reaktion sekundärer Antikörper (Anhang, Abbildung A-3, 
Seite ccxxxiii).  
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Abbildung 4-12: Immunzytochemische Färbung von HCEC nach vier Tagen Kultivierung 
auf PVME-PVMEMA 
PVME-PVMEMA mit einer dünnen SRP-Schicht, einem hohen Vernetzungsgrad und einem 
hohen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für die kovalente Bindung von LN/CS bzw. cRGD; 
Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und TCP mit physisorptiv gebundenem LN/CS bzw. cRGD 
fungierten als Kontrollen. Paxillin (weiße Pfeilspitzen, A bis F), Fibronektin (G bis L) als 
Bestandteil der EZM und ZO-1 für Tight Junctions (M bis R) sind grün dargestellt.  
F-Aktinfasern sind in rot und die Nuclei in blau dargestellt.   
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Diese Resultate zeigten, dass PVME-PVMEMA-Proben in Abhängigkeit ihrer 
physikochemischen und biomolekularen Eigenschaften eine mäßige bis sehr gute 
Etablierung von konfluenten HCEC-Monolayern aus polygonalen Zellen 
ermöglichten. Tendenziell wurde auf Proben mit einem hohen Vernetzungsgrad, 
einem hohen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide und mit 
cRGD-Funktionalisierung eine bessere Adhäsion und Monolayerbildung beobachtet. 
Dagegen erlaubten Proben mit einem geringen Vernetzungsgrad, einem geringen 
Anteil an reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide und mit LN/CS-
Funktionalisierung nur eine mäßige Zelladhäsion und die Etablierung von nur 
unvollständig geschlossenen Zelllayern aus spindelförmigen bis polygonalen Zellen. 
Die metabolischen Aktivitäten der auf PVME-PVMEMA-Proben generierten Zelllayer 
waren mit denen von HCEC auf Kontrollsubstraten vergleichbar. Darüber hinaus 
konnten Paxillin-assoziierte Fokale Adhäsionen, Fibronektin als typische EZM-
Komponente und das Tight Junction-Protein ZO-1 bei allen Proben nachgewiesen 
werden. 
4.3.2.2 Zellablösung 
Das Ablösungsverhalten von HCEC wurde für PVME-PVMEMA-Proben mit einem 
geringen bzw. hohen Vernetzungsgrad, einer dünnen bzw. dicken SRP-Schicht, einem 
geringen bzw. hohen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide und 
Biofunktionalisierung mit LN/CS bzw. cRGD analysiert. Dazu wurde die Ablösung 
der Zellen nach vier Tagen Kultivierung auf den PVME-PVMEMA-Proben durch 
Temperatursenkung induziert und das Ablösungsverhalten lichtmikroskopisch 
evaluiert und dokumentiert. 
Es wurde beobachtet, dass sich HCEC besser von PVME-PVMEMA-Proben mit einem 
geringen Vernetzungsgrad als von Proben mit einem hohen Vernetzungsgrad 
ablösten (Abbildung 4-13). Des Weiteren wurde der Ablösungsprozess positiv 
beeinflusst von einem geringen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für 
Proteine/Peptide und einer Biofunktionalisierung mit LN/CS. So konnte für diese 
PVME-PVMEMA-Proben, eine Ablösung großer Bereiche des HCEC-Monolayers 
erzielt werden, wenn die Proben eine dünne SRP-Schicht aufwiesen (A und B). Bei 
Proben mit einer dicken SRP-Schicht kam es nur zu einer partiellen Ablösung der 
HCEC-Layer, so dass Zellverbände mit Löchern und zusammengeschobenen 
Randbereichen auf der SRP-Probe verblieben (C und D). Für PVME-PVMEMA-
Proben mit einem hohen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide 
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konnte unabhängig von den SRP-Schichtdicken und der Art des immobilisierten 
Biomoleküls ebenfalls nur eine Ablösung des HCEC-Monolayers in dessen 
Randbereichen bzw. ein Aufreißen des Zelllayers beobachtet werden  (I bis L). 
 
Abbildung 4-13: Lichtmikroskopische Dokumentation des Ablösungsverhaltens von HCEC 
nach vier Tagen Kultivierung auf PVME-PVMEMA 
PVME-PVMEMA mit einem geringen bzw. hohen Vernetzungsgrad, mit einer dünnen bzw. 
dicken SRP-Schicht und einem geringen bzw. hohen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für 
LN/CS bzw. cRGD; Die Proben wurden für eine Stunde bei 4 °C inkubiert und dadurch die 
Ablösung der HCEC induziert (Maßstabsbalken: 210 µm).   
Im Vergleich dazu war das Ablösungsverhalten von HCEC von PVME-PVMEMA-
Proben mit einem hohen Vernetzungsgrad deutlich schlechter. Für Proben mit einem 
geringen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide konnte 
unabhängig von deren SRP-Schichtdicke keine Ablösung des Zelllayers beobachtet 
werden (E bis H). Die Zellen verblieben als zusammenhängender Bereich mit Löchern 
und zusammengeschobenen Randbereichen auf dem Zellkulturträger. Dieser Effekt 
war stärker auf LN/CS-funktionalisierten Proben ausgeprägt. Ungeachtet der 
Proteinfunktionalisierung konnte für HCEC, die auf Proben mit einer dünnen SRP-
Schicht kultiviert wurden, keine Ablösung dokumentiert werden (M und N). 
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Lediglich auf Proben mit einer dicken SRP-Schicht konnten HCEC-Layer mit 
zusammengeschobenen Randbereichen beobachtet werden (O und P). 
Poly(NiPAAm-co-DEGMA)-Proben, die mit LN/CS physisorptiv funktionalisiert 
wurden, ermöglichten eine teilweise Ablösung von HCEC-Layern, wohingegen auf 
cRGD-funktionalisierten Proben nur eine Zusammenschiebung der Randbereiche 
beobachtet werden konnte. Von TCP konnte in keinem Fall eine Ablösung der HCEC-
Layer beobachtet werden (Anhang, Abbildung A-2, Seite ccxxxiii). 
Diese Resultate zeigten, dass die thermisch-induzierte Ablösung von HCEC-Layern 
von PVME-PVMEMA-Zellkulturträgern prinzipiell möglich war. Der 
Ablösungsprozess wurde maßgeblich durch die physikochemischen und 
biomolekularen Eigenschaften des Zellkulturträgers beeinflusst. HCEC lösten sich 
tendenziell besser von Proben mit einem geringen Vernetzungsgrad, einem geringen 
Anteil an reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide und mit LN/CS-
Funktionalisierung. Dagegen erlaubten Proben mit einem hohen Vernetzungsgrad, 
einem hohen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide und mit 
cRGD-Funktionalisierung nur eine teilweise Ablösung von kleinen Stücken des 
Zelllayers oder gar keine Ablösung der HCEC. 
 
 Das hier vorgestellte System bestehend aus dem thermisch schaltbaren 
Polymer PVME und dem biologisch funktionalisierbaren Copolymer 
PVMEMA ermöglichte die gezielte Einstellung und Anpassung 
physikochemischer und biomolekularer Eigenschaften des thermo-
responsiven Zellkulturträgers an die zellspezifischen Anforderungen. 
 Dies erlaubte die Schaffung einer Balance zwischen initialer Adhäsion, der 
Bildung funktioneller Zelllayer und deren Ablösung. 
 Der Einfluss physikochemischer Oberflächeneigenschaften und 
immobilisierter Biomoleküle wurde systematisch für den anspruchsvollen 
Zelltyp HCEC getestet. Entscheidende Parameter für das Zellverhalten waren 
die Steifigkeit des PVME-PVMEMA-basierten Zellkulturträgers sowie Art 
und Dichte der immobilisierten Biomoleküle. 
 Die gezielte Einstellung des initialen Adhäsionsverhaltens und des thermisch 
induzierten Ablösungsverhaltens war auf diesem Weg möglich und wurde 
am Beispiel der HCEC gezeigt. 
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4.4   PVME-PNiPAAm-PVMEMA 
4.4.1 Physikochemische Charakterisierung 
4.4.1.1 Röntgenphotoelektronenspektroskopie 
Mit Röntgenphotoelektronenspektroskopie (XPS) wurde untersucht, ob PNiPAAm als 
weitere thermisch schaltbare Komponente neben PVME und der biologisch 
funktionalisierbaren Komponente PVMEMA entsprechend des vorgelegten 
Massenanteils (Mischverhältnis von 50 Anteilen PVME zu 40 Anteilen PNiPAAm  
zu 10 Anteilen PVMEMA) in die Elektronenstrahl-vernetzte SRP-Schicht eingebaut 
wurde. Die rechnerisch bestimmten Werte für die theoretische atomare 
Zusammensetzung des Blends mit 72,6 at% Kohlenstoff (C), 21,6 at% Sauerstoff (O) 
und 5,8 at% Stickstoff (N) wurden den experimentell bestimmten Werten für die 
atomare Zusammensetzung von PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Schichten nach der 
Elektronenbestrahlung gegenübergestellt (Abbildung 4-14). Entscheidendes 
Vergleichskriterium war insbesondere der nach Elektronenbestrahlung verbleibende 
atomare N-Gehalt. 
 
Abbildung 4-14: Gegenüberstellung der theoretischen Werte und der tatsächlichen 
Messwerte für Kohlenstoff (C), Sauerstoff (O) und Stickstoff (N) von PVME-PNiPAAm-
PVMEMA nach Immobilisierung mit geringer und hoher Elektronenstrahlungsdosis  
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Bei Proben mit einer absorbierten Elektronenstrahlungsdosis von 774 kGy konnte ein 
atomarer N-Gehalt von 5,9 at% gemessen werden. Dieser entsprach nahezu dem 
theoretisch bestimmten Wert. Prinzipiell blieb das stöchiometrische Verhältnis 
erhalten. Verbleibende Abweichungen von den theoretischen Werten, beispielsweise 
hinsichtlich des O-Gehaltes, wurden auf unvermeidliche Abbauprozesse in allen 
Komponenten während der Elektronenstrahlvernetzung und –immobilisierung 
zurückgeführt. Dagegen lag der gemessene atomare Gehalt an N mit 3,4 at% bei 
Proben mit einer absorbierten Strahlungsdosis von 258 kGy deutlich unter dem 
theoretischen Wert.  
Diese Ergebnisse zeigten, dass PNiPAAm bei einer geringen absorbierten Dosis von 
258 kGy nur unvollständig in die vernetzte Schicht eingebaut wurde, während ein 
vollständiger Einbau für Proben mit einer absorbierten hohen Strahlungsdosis von 
774 kGy zu verzeichnen war. Die im Folgenden vorgestellten Experimente wurden 
daher mit PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben mit einer dünnen SRP-Schicht, einem 
hohen Anteil an reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide und einer hohen 
absorbierten Elektronenstrahlungsdosis und damit einem hohen Vernetzungsgrad 
durchgeführt. 
4.4.1.2 Spektroskopische Ellipsometrie 
Ellipsometrische Untersuchungen zeigten, dass die Rotationsbeschichtung von TCP-
Trägermaterialien mit 2 % w/w PVME-PNiPAAm-PVMEMA in Methanol sowie 
deren anschließende Elektronenstrahlvernetzung in Trockenschichtdicken von 
 30 nm resultierte. Des Weiteren waren ein für thermisch schaltbare 
Polymerschichten typisches temperaturabhängiges Quellen und Kollabieren der 
PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Schichten sowie entsprechende Änderungen der 
Brechungsindizes nachweisbar (Abbildung 4-15). Für die Änderung der Schichtdicke 
während des Aufheizens und des Abkühlens wurde eine leichte Hysterese 
verzeichnet. Der durch die hohe absorbierte Elektronenstrahlungsdosis von 774 kGy 
verursachte hohe Vernetzungsgrad der Proben resultierte in einem niedrigen 
Quellgrad von Q  3 (dT  90 nm bei 4 °C in PBS). Die kovalente Funktionalisierung 
der SRP-Schicht mit LN/CS führte zu einer weiteren Abschwächung der 
Schaltamplitude mit einem Quellgrad von Q  2 (dT  60 nm bei 4 °C in PBS). Ein 
Nachweis der Schichtdickenzunahme der SRP-Schicht durch Biofunktionalisierung 
der Proben mit LN/CS war mit dem hier genutzten Spektroskopischen Ellipsometer 
nicht möglich. Diese Ergebnisse zeigten, dass die Inkorporation der dritten 
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Blendkomponente PNiPAAm das Schaltverhalten PVME-basierter thermo-
responsiver Polymerschichten mit einer dünnen SRP-Schicht, einem hohen Anteil an 
reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide und einem hohen Vernetzungsgrad 
im Vergleich zu entsprechenden Dünnschichten ohne PNiPAAm nicht 
beeinträchtigte. 
 
Abbildung 4-15: Ergebnisse der Spektroskopischen Ellipsometrie für PVME-PNiPAAm-
PVMEMA 
Links: Temperaturabhängige Änderung der Dicke und des Brechungsindex von PVME-
PNiPAAm-PVMEMA in PBS während des Aufheizens und der Abkühlung (Pfeile); rechts: 
Temperaturabhängige Änderung der Dicke von PVME-PNiPAAm-PVMEMA in PBS und mit 
kovalent gebundenem LN/CS [10 µg/ml LN und 10 mg/ml CS] in PBS 
4.4.1.3 Fluoreszenz-Laser-Scanning 
Durch Fluoreszenz-Laser-Scanning konnten die physisorptive und die kovalente 
Proteinbindung von Fluorophor-markiertem LN (LN-HiLyte 488) an PVME-
PNiPAAm-PVMEMA-Proben sowie die physisorptive Bindung an den 
Kontrollsubstraten Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und TCP semi-quantitativ bestimmt 
und einander gegenüber gestellt werden (Abbildung 4-16). PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Proben mit durch Tempern bereitgestellten Anhydridgruppen konnten 
initial mehr LN-HiLyte 488 binden als Proben, die ausschließlich Säuregruppen 
besaßen. Ebenso wurde von PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben mit kovalenter 
Proteinbindung weniger LN-HiLyte 488 nach Inkubation mit dem serumhaltigen 
Medium F99HCEC verdrängt als von Proben mit physisorptiver Proteinbindung. Für 
beide Kontrollsubstrate konnte eine im Vergleich zu den PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Proben deutlich höhere Menge an gebundenem LN dokumentiert werden. 
Nach Inkubation der Kontrollsubstrate mit serumhaltigem Medium wurde für die 
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Poly(NiPAAm-co-DEGMA)-Proben eine mäßige, für die TCP-Proben nahezu keine 
Proteinverdrängung verzeichnet. 
 
Abbildung 4-16: Relative Fluoreszenzintensität von Laminin-HiLyte488 auf PVME-
PNiPAAm-PVMEMA und den Kontrollsubstraten Poly(NiPAAm-co-DEGMA) bzw. TCP 
Laminin-HiLyte488 wurde kovalent oder physisorptiv an PVME-PNiPAAm-PVMEMA und 
nur physisorptiv an Poly(NiPAAm-co-DEGMA) bzw. TCP gebunden. Die Proben wurden für 
zwei Stunden bei 37°C mit der Proteinlösung [10 µg/ml] inkubiert und anschließend für 
30 min mit PBS (weiße Balken) oder mit dem serumhaltigen Medium F99HCEC (schwarze 
Balken) inkubiert. 
Diese Ergebnisse belegten, dass die durch Tempern bereitgestellten Bindungsstellen 
der PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben eine stabile, kovalente Protein-
immobilisierung ermöglichten. PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben, die lediglich 
eine physisorptive Proteinbindung ermöglichten, erfuhren nach Inkubation der 
Proben mit serumhaltigem Medium eine zu große Verdrängung des vorgelegten 
Proteins. Sie waren darum für eine Unterstützung der initialen Zelladhäsion durch 
vorgelegte adhäsionsfördernde Proteine nicht geeignet.  
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4.4.2 Biologische Charakterisierung 
4.4.2.1 Zelladhäsion 
Das Adhäsionsverhalten von HCEC wurde für PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben 
mit einem hohen Vernetzungsgrad, einer dünnen SRP-Schicht, einem hohen Anteil an 
reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide und Biofunktionalisierung mit 
LN/CS, COL IV, cRGD und ohne Proteinfunktionalisierung analysiert. Dazu wurden 
die Zellen für sieben bzw. acht Tage auf den PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben 
kultiviert.  
 
Abbildung 4-17: Lichtmikroskopische Dokumentation des Adhäsionsverhaltens von HCEC 
nach acht Tagen Kultivierung 
Kultivierung der HCEC auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA (A bis D), Poly(NiPAAm-co-
DEGMA) (E bis H) und TCP (I bis L); Die Proben wurden mit LN/CS, COL IV oder cRGD 
biofunktionalisiert oder ohne Protein-/Peptidfunktionalisierung eingesetzt (Maßstabsbalken: 
50 µm). 
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Lichtmikroskopische Analysen zeigten, das HCEC nach acht Tagen Kultivierung auf 
PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben unabhängig von der Art des verwendeten 
Biomoleküls für die Oberflächenfunktionalisierung einen vollständig geschlossenen 
Monolayer bildeten (Abbildung 4-17 A bis C). Eine Ausnahme stellten Proben dar, die 
keine Proteinfunktionalisierung erhalten hatten (D). Auf diesen Proben hatte sich 
auch nach einer Kultivierungszeit von acht Tagen noch kein vollständig geschlossener 
Monolayer gebildet. Neben zumeist polygonalen Zellen fanden sich im Monolayer 
auch spindelförmige Zellen mit oberflächlich gelegenen runden Zellen, vermutlich 
durch Proliferation entstandene Tochterzellen, die sich nicht angeheftet hatten. Die 
Kontrollsubstrate Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und TCP erlaubten unabhängig von der 
Art der Biofunktionalisierung die Ausbildung eines vollständig konfluenten HCEC-
Monolayers (E bis H und I bis L). Mit COL IV funktionalisierte Proben waren so dicht 
bewachsen, dass Zell-Zell-Grenzen nur noch mäßig erkennbar waren. Auch auf 
diesen beiden Substraten waren abgerundete, eventuell proliferierende, Zellen  
sichtbar. Zellen, die auf den Kontrollsubstraten ohne Proteinfunktionalisierung 
kultiviert wurden, erschienen in ihrer Morphologie gleichmäßiger und dichter 
gewachsen, als HCEC auf entsprechenden PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben ohne 
Proteinfunktionalisierung (D, H und L). 
Auch rasterelektronenmikroskopische Analysen zeigten, dass HCEC nach sieben 
Tagen Kultivierung auf den PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben (Abbildung 4-18 
A, C und E) und den beiden Kontrollsubstraten Poly(NiPAAm-co-DEGMA) 
(G, I und K) und TCP (M, O und Q) konfluente Monolayer ausbilden konnten. Die 
Zellen wiesen eine polygonale bis typisch hexagonale Morphologie auf. Auf den 
Zelloberflächen wurden zahlreiche Membranausstülpungen gesehen 
(B, D, F, H, J, L, N, P und R). Auf allen Zellkultursubstraten wurden unabhängig von 
der Art des für die Funktionalisierung verwendeten Biomoleküls aufgebrochene 
apikale Zell-Zell-Kontakte beobachtet. Es handelte sich dabei möglicherweise um ein 
Präparationsartefakt. 
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Abbildung 4-18: Rasterelektronenmikroskopische Dokumentation adhärenter HCEC nach 
sieben Tagen Kultivierung 
Kultivierung der HCEC auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA (A bis F), Poly(NiPAAm-co-
DEGMA) (G bis L) und TCP (M bis R); Die Proben wurden mit LN/CS, COL IV oder cRGD 
biofunktionalisiert (Maßstabsbalken in A, C, E, G, I, K, M, O und Q: 100 µm;  Maßstabsbalken 
in B, D, F, H, J, L, N, P und R 10 µm). 
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Um zu untersuchen, ob das entwickelte thermisch schaltbare Zellkultursubstrat einen 
Einfluss auf kultivierte HCEC hat, wurden sowohl die HCEC-Dichte als auch die 
metabolische Aktivität der HCEC auf den verschiedenen Zellkultursubstraten mit 
dem Zytometer und dem WST-1-Assay bestimmt (Abbildung 4-19). Die Zelldichten 
der auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA-kultivierten HCEC lagen unabhängig von der 
Art des verwendeten Biomoleküls mit  5.000 Zellen mm-2 tendenziell leicht unter den 
Zelldichten der auf den Kontrollsubstraten Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und TCP 
kultivierten HCEC mit  6.000 Zellen mm-2. Lediglich für die Funktionalisierung mit 
LN/CS lagen die Zelldichten für alle Proben bei  5.000 Zellen mm-2. Dagegen 
konnten für die PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben im Vergleich zu den 
Kontrollsubstraten die tendenziell höchsten metabolischen Aktivitätsraten detektiert 
werden. Die metabolische Aktivität war dabei in Zelllayern auf PVME-basierten 
Proben mit COL IV- und cRGD-Biofunktionalisierung deutlich höher als auf LN/CS-
funktionalisierten Proben. Die geringsten Werte sowohl für die HCEC-Dichte als auch 
für die metabolische Aktivität von HCEC konnten für Proben beobachtet werden, 
deren Oberflächen gänzlich ohne Proteinfunktionalisierung waren. 
 
Abbildung 4-19: Zelldichte und metabolische Aktivität (WST-1-Assay) von HCEC nach acht 
Tagen Kultivierung 
Kultivierung der HCEC auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA, Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und 
TCP; Die Proben wurden mit LN/CS, COL IV oder cRGD oder ohne Protein-/ 
Peptidfunktionalisierung belassen. Jede Säule repräsentiert den Mittelwert von drei 
unabhängigen Messungen, die Fehlerindikatoren repräsentieren die Standardabweichung.  
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Ein entscheidendes Kriterium für die Funktionalität, das heißt für die Barriere- und 
Pumpfunktion des cornealen Endothels, ist das Vorhandensein eines geschlossenen, 
polar aufgebauten Monolayers mit intakten Tight Junctions. Um zu untersuchen, ob 
diese Eigenschaft durch die Kultivierung von HCEC auf dem entwickelten, thermisch 
schaltbaren Zellkultursubstrat PVME-PNiPAAm-PVMEMA beeinflusst wurde, 
wurde der transepitheliale Widerstand (TER) über den Zelllayern in einem Zwei-
Kompartiment-System bestimmt. Die Ergebnisse eines Experiments sind 
exemplarisch in Abbildung 4-20 zusammengefasst. 
 
Abbildung 4-20: Entwicklung des transepithelialen Widerstandes (TER) von HCEC 
Links: Die Bestimmung des TER [cm2] der HCEC begann vier Tage nach der Aussaat der 
Zellen (Erreichen der Konfluenz, t = 0) in Zellkulturinserts, deren PET-Membran entweder nur 
mit LN/CS (Insert ohne SRP) oder mit PVME-PNiPAAm-PVMEMA beschichtet und 
anschließend mit LN/CS funktionalisiert (Insert mit SRP) war. Nach ca. 40 h wurde das 
Medium gewechselt (linker Pfeil). Nach etwa 50 h wurde die Hälfte der Proben mit Ouabain 
stimuliert (rechter Pfeil, tOu). Rechts:  Gegenüberstellung des TER [%] etwa 1,5 h und etwa 17 h 
nach Stimulation eines Teils der Proben mit Ouabain bezogen auf den entsprechenden TER 
zum Zeitpunkt der Stimulation mit Ouabain als 100 %; SRP = Stimuli-responsives Polymer  
HCEC zeigten auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA-beschichteten Zellkulturinserts ein 
sehr ähnliches Verhalten hinsichtlich der Entwicklung des TER wie HCEC, die in 
Zellkulturinserts ohne zusätzliche SRP-Beschichtung kultiviert wurden. Zu 
Messbeginn, sanken die Werte für den TER zunächst leicht ab, erholten sich jedoch 
nach ca. 10 h und erreichten nach etwa 24 h Plateauwerte von  8 cm2 bei HCEC auf 
Inserts ohne SRP-Beschichtung bzw. von  7 cm2 bei HCEC auf Inserts mit SRP-
Beschichtung. Diese Plateauwerte wurden über einen Zeitraum von ca. 15 h gehalten. 
Etwa 40 h nach Beginn der Messungen wurde das Medium der Proben gewechselt. 
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Dies führte zunächst zu einem starken Anstieg der TER-Werte, welche sich allerdings 
nach ungefähr 5 h wieder den Ausgangswerten von 8 cm2 bzw. 7 cm2 
annäherten. Etwa 50 h nach Beginn der Messungen wurde ein Teil der HCEC mit 
dem Na+/K+-ATPase-Inhibitor Ouabain stimuliert (tOu). Nach kurzzeitiger Abnahme 
des TER auf Minimalwerte von  6 cm2, stieg dieser innerhalb von ca. 15 h auf 
Maximalwerte von  12 cm2. Dieses Verhalten wurde sowohl bei HCEC auf Inserts 
ohne SRP-Beschichtung als auch bei HCEC auf Inserts mit SRP-Beschichtung 
dokumentiert. Diese Maximalwerte wurden über einen Zeitraum von ca. 10 h 
gehalten. Im Vergleich dazu sanken die TER-Werte nicht-stimulierter Proben 
allmählich ab, so dass diese nach ca. 17 h nur noch  7 cm2 bei HCEC auf Inserts 
ohne SRP-Beschichtung bzw.  6 cm2 bei HCEC auf Inserts mit SRP-Beschichtung 
betrugen.  
Im Rahmen immunzytochemischer Analysen wurden Paxillin als Adapterprotein 
Fokaler Adhäsionen und damit Indikatorprotein für die zelluläre Adhäsion, 
Fibronektin, Kollagen Typ IV und Laminin als typische Bestandteile der EZM 
cornealer Endothelzellen, das Tight Junction-Protein ZO-1 und die Ionenpumpe 
Na+/K+-ATPase α1 als Markerproteine für die Barriere- und Pumpfunktion von 
HCEC untersucht. Nach einer Kultivierungsdauer von acht Tagen auf PVME-
PNiPAAm-PVMEMA-Proben, die mit LN/CS, COL IV oder cRGD funktionalisiert 
wurden oder ohne Protein-/Peptid-Funktionalisierung belassen wurden, konnten 
folgende Resultate erzielt werden (Abbildung 4-21): Paxillin-Signale konnten in 
HCEC auf LN/CS-funktionalisierten Proben lediglich als punktförmige Signale 
detektiert werden (A). In Zellen auf COL IV- und cRGD-funktionalisierten PVME-
PNiPAAm-PVMEMA-Proben waren einige wenige, typisch ellipsoide Paxillin-Signale 
an den Enden von F-Aktinfasern nachweisbar (B und C). In Zellen auf Proben ohne 
Protein-/Peptidfunktionalisierung konnten keine Paxillin-Signale detektiert werden 
(D). Fibronektin wurde als sternförmig angeordnete Fasern in Zelllayern auf Proben 
mit LN/CS-Funktionalisierung beobachtet (E). In HCEC-Layern auf COL IV- und 
cRGD-funktionalisierten Proben waren typische lange Fibronektinfasern an den 
Zellrändern nachweisbar (F und G). Dahingegen konnte in Zelllayern auf den Proben 
ohne Protein-/Peptidfunktionalisierung kein Fibronektin detektiert werden (H).  
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Abbildung 4-21: Immunzytochemische Färbung von HCEC nach acht Tagen Kultivierung 
auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA 
Die Proben wurden mit LN/CS, COL IV oder cRGD biofunktionalisiert oder ohne  
Protein-/Peptidfunktionalisierung belassen. Paxillin (weiße Pfeilspitzen, A bis D), Fibronektin 
(E bis H), Kollagen Typ IV (I bis L) und Laminin (M bis P) als Bestandteile der EZM, ZO-1-
assoziierte Tight Junctions (Q bis T) und Na+/K+-ATPase α1 (U bis X) sind grün dargestellt.  
F-Aktinfasern sind in rot und die Nuclei in blau dargestellt. 
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Kollagen Typ IV war in Zelllayern auf biofunktionalisierten PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Proben in Form kurzer faserartiger Strukturen, zumeist an den 
Zellrändern, nachweisbar (I, J und K). Bei HCEC auf Proben ohne Protein-/ 
Peptidfunktionalisierung konnten punktförmige Signale an den Zellrändern 
detektiert werden (L). In HCEC-Layern auf LN/CS-funktionalisierten Proben und auf 
Proben ohne Protein-/Peptidfunktionalisierung konnten aggregierte Laminin-Signale 
zwischen den Zellen beobachtet werden (M und P). In Zelllayern auf COL IV- und 
cRGD-funktionalisierten Proben waren feine Faserstrukturen in der Peripherie von 
HCEC nachweisbar (N und O). Das Tight Junction-Protein ZO-1 war sehr gut in 
HCEC nachweisbar, die auf mit LN/CS- und cRGD-funktionalisierten Proben 
kultiviert wurden (Q und S). Auch auf COL IV-funktionalisierten Proben war das  
ZO-1-Signal an den Zellrändern gut ausgeprägt (R). Die schwächsten ZO-1-Signale 
wurden für HCEC auf den Proben ohne Protein-/Peptidfunktionalisierung 
nachgewiesen (T). Na+/K+-ATPase α1 war als besonders intensives Signal an den 
lateralen Zellgrenzen von HCEC nachweisbar, welche auf COL IV- und cRGD-
funktionalisierten Proben sowie auch auf Proben ohne Protein-/ Peptidfunktiona-
lisierung kultiviert wurden (V, W und X). Dieses Signal war in Zellen auf LN/CS-
funktionalisierten Proben schwächer ausgeprägt (U).  
Die im Folgenden vorgestellten Ergebnisse konnten für HCEC erzielt werden, die für 
acht Tage auf dem Kontrollsubstrat Poly(NiPAAm-co-DEGMA), funktionalisiert mit 
LN/CS, COL IV oder cRGD oder ohne Protein-/Peptidfunktionalisierung kultiviert 
wurden (Abbildung 4-22). Streng ellipsoide Paxillin-Signale wurden in Zellen auf 
allen Proben an den Enden von F-Aktinfasern nachgewiesen. Die Paxillin-Signale 
waren in HCEC auf COL IV- und cRGD-funktionalisierten Poly(NiPAAm-co-
DEGMA)-Proben (B und C) stärker als auf LN/CS-funktionalisierten Proben bzw. 
Proben ohne Protein-/Peptidfunktionalisierung ausgeprägt (A und D). Fibronektin 
konnte als sternförmig angeordnete feine Fasern in Colokalisation mit F-Aktinfasern 
an den Rändern von Zellen auf Proben mit LN/CS- und COL IV-Funktionalisierung 
beobachtet werden (E und F). In HCEC-Layern auf cRGD-funktionalisierten Proben 
waren typische lange Fibronektinfasern nachweisbar (G). Dagegen konnte in den 
Zelllayern auf den Proben ohne Protein-/Peptidfunktionalisierung kein Fibronektin 
detektiert werden (H). Während Kollagen Typ IV in HCEC-Layern auf LN/CS-
funktionalisierten Poly(NiPAAm-co-DEGMA)-Proben in Form kurzer faserartiger 
Strukturen zumeist an den Zellrändern nachweisbar war (I), konnten lange faserartige 
Strukturen in Zelllayern bei Proben mit COL IV- und cRGD-Funktionalisierung 
beobachtet werden. HCEC-Layer auf Proben ohne Protein-/Peptidfunktionalisierung 
hatten nur wenige kurze Kollagen Typ IV-Fasern gebildet (L).  
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Abbildung 4-22: Immunzytochemische Färbung von HCEC nach acht Tagen Kultivierung 
auf Poly(NiPAAm-co-DEGMA) 
Die Proben wurden mit LN/CS, COL IV oder cRGD biofunktionalisiert oder ohne  
Protein-/ Peptidfunktionalisierung belassen. Paxillin (weiße Pfeilspitzen, A bis D), Fibronektin 
(E bis H), Kollagen Typ IV (I bis L) und Laminin (M bis P) als Bestandteile der EZM, ZO-1-
assoziierte Tight Junctions (Q bis T) und Na+/K+-ATPase α1 (U bis X) sind grün dargestellt.  
F-Aktinfasern sind in rot und die Nuclei in blau dargestellt. 
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In Zelllayern auf LN/CS-funktionalisierten Proben und auf Proben ohne Protein-/ 
Peptidfunktionalisierung konnten lange Lamininfasern beobachtet werden (M und P). 
In HCEC-Layern auf COL IV- und cRGD-funktionalisierten Proben waren kurze, 
dünne Laminin-Strukturen in der Peripherie der Zellen nachweisbar (N und O).  
ZO-1, lokalisiert an den lateralen Zellmembranen in Assoziation mit interzellulären 
Kontakten, war sehr gut in Zellen auf LN/CS-funktionalisierten Proben und in HCEC 
auf Proben ohne Protein-/Peptidfunktionalisierung nachweisbar (Q und T). Auch in 
HCEC auf COL IV- und cRGD-funktionalisierten Proben war das ZO-1-Signal gut 
ausgeprägt (R und S). Na+/K+-ATPase α1 war sehr deutlich an den lateralen 
Zellgrenzen von HCEC nachweisbar, welche auf COL IV- und cRGD-
funktionalisierten Poly(NiPAAm-co-DEGMA)-Proben kultiviert worden waren 
(V und W). Dieses Signal war in HCEC auf LN/CS-funktionalisierten Proben und in 
Zellen auf Proben ohne Protein-/Peptidfunktionalisierung schwächer ausgeprägt 
(U und X).  
Die folgenden Resultate konnten für HCEC erzielt werden, die für acht Tage auf dem 
Kontrollsubstrat TCP kultiviert worden waren, welches mit LN/CS, COL IV oder 
cRGD funktionalisiert oder ohne Protein-/Peptidfunktionalisierung belassen wurde 
(Abbildung 4-23). Auf allen Proben wurden in den HCEC streng ellipsoide Paxillin-
Signale an den Enden von F-Aktinfasern nachgewiesen, deren Ausprägung in Zellen 
auf COL IV- und cRGD-funktionalisierten TCP-Proben (B und C) stärker war als auf 
LN/CS-funktionalisierten Proben bzw. Proben ohne Protein-/Peptidfunktional-
isierung (A und D). Fibronektin konnte in Zelllayern auf Proben mit LN/CS- und 
COL IV-Funktionalisierung als sternförmig angeordnete feine Fasern an den 
Zellrändern beobachtet werden (E und F). In HCEC-Layern auf cRGD-
funktionalisierten Proben waren typische lange Fibronektinfasern an den Zellrändern 
nachweisbar (G). Dagegen konnte Fibronektin nicht in Zelllayern auf Proben ohne 
Protein-/Peptidfunktionalisierung detektiert werden (H). Kollagen Typ IV war in 
HCEC auf LN/CS- und COL IV-funktionalisierten TCP-Proben als feine faserartige 
Strukturen an den Zellrändern nachweisbar (I und J). In HCEC-Layern auf cRGD-
funktionalisierten Proben und in Zelllayern auf Proben ohne Protein-
/Peptidfunktionalisierung waren Kollagen Typ IV-Aggregate detektierbar (K und L). 
Laminin war als feine, kurze Fasern in HCEC-Layern auf allen Proben nachweisbar 
(M bis P), wobei es am deutlichsten in Zelllayern auf Proben ohne Protein-
/Peptidfunktionalisierung beobachtet werden konnte.  
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Abbildung 4-23: Immunzytochemische Färbung von HCEC nach acht Tagen Kultivierung 
auf TCP  
Die Proben wurden mit LN/CS, COL IV oder cRGD biofunktionalisiert oder ohne  
Protein-/Peptidfunktionalisierung belassen. Paxillin (weiße Pfeilspitzen, A bis D), Fibronektin 
(E bis H), Kollagen Typ IV (I bis L) und Laminin (M bis P) als Bestandteile der EZM, ZO-1-
assoziierte Tight Junctions (Q bis T) und Na+/K+-ATPase α1 (U bis X) sind grün dargestellt.  
F-Aktinfasern sind in rot und die Nuclei in blau dargestellt. 
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ZO-1, lokalisiert an den lateralen Zellmembranen in Assoziation mit interzellulären 
Kontakten, war sehr gut in HCEC auf LN/CS-und COL IV-funktionalisierten Proben 
nachweisbar (Q und R). Auch in Zellen auf cRGD-funktionalisierten Proben war das 
ZO-1-Signal gut ausgeprägt (S), wohingegen es nur schwach in HCEC auf Proben 
ohne Protein-/Peptidfunktionalisierung beobachtet werden konnte. Na+/K+-
ATPase α1 war als besonders intensives Signal an den lateralen Zellgrenzen von 
HCEC nachweisbar, welche auf LN/CS-, COL IV- und cRGD-funktionalisierten TCP 
kultiviert wurden (U, V und W). Dieses Signal war in Zellen auf Proben ohne Protein-
/Peptidfunktionalisierung deutlich schwächer ausgeprägt (X).  
Die hier vorgestellten Ergebnisse legten nahe, dass für die Ausbildung eines 
konfluenten HCEC-Monolayers bestehend aus polygonalen Zellen mit typischer 
Expression von EZM- und Funktions-assoziierten Proteinen eine 
Proteinfunktionalisierung der thermisch schaltbaren PVME-PNiPAAm-PVMEMA-
Proben zwingend erforderlich war. Dies konnte tendenziell auch für die 
Kontrollsubstrate Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und TCP beobachtet werden. Eine 
Funktionalisierung der Proben mit cRGD und COL IV führte im Hinblick auf die 
Adhäsion und die Etablierung von dichten HCEC-Monolayern mit typischer 
Zellmorphologie und guten metabolischen Aktivitätsraten zu den besten Resultaten. 
Sowohl Paxillin-assoziierte Fokale Adhäsionen in Form typischer, streng ellipsoider 
Signale als auch die EZM-Komponenten Fibronektin, Kollagen Typ IV und Laminin 
als lange Fibrillen waren auf den Kontrollsubstraten Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und 
TCP deutlicher und häufiger zu beobachten als auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA-
Proben. Das Tight Junction-Protein ZO-1 und die Na+/K+-ATPase α1 waren sowohl 
bei HCEC auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben als auch bei HCEC auf den 
Kontrollsubstraten gut nachweisbar. In diesem Zusammenhang zeigten erste 
Experimente, dass die Entwicklung des TER der HCEC durch die Kultivierung auf 
PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben nicht beeinträchtigt wird. 
4.4.2.2 Zellablösung 
Das Ablösungsverhalten von HCEC wurde für PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben 
mit einem hohen Vernetzungsgrad, einer dünnen SRP-Schicht, einem hohen Anteil an 
reaktiven Bindungsstellen für Proteine/Peptide und Biofunktionalisierung mit 
LN/CS, COL IV, cRGD und ohne Proteinfunktionalisierung analysiert. Dazu wurde 
die Ablösung der Zellen nach sieben bzw. acht Tagen Kultivierung auf den PVME-
PNiPAAm-PVMEMA-Proben durch Temperatursenkung induziert.  




Abbildung 4-24: Lichtmikroskopische Dokumentation der thermisch induzierten Ablösung 
(Inkubation für eine Stunde bei 4 °C) von HCEC nach acht Tagen Kultivierung 
Kultivierung der HCEC auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA (A bis D), Poly(NiPAAm-co-
DEGMA) (E bis H) und TCP (I bis L); Die Proben wurden mit LN/CS, COL IV oder cRGD 
biofunktionalisiert oder ohne Protein-/Peptidfunktionalisierung belassen (Maßstabsbalken: 
200 µm).  
Lichtmikroskopische Studien zeigten, dass HCEC sich stets vollständig und zügig 
als zusammenhängendes Zellsheet nach Temperatursenkung von PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Proben lösten. Obwohl dies für alle Proben unabhängig von der Art des 
verwendeten Biomoleküls für die Funktionalisierung der Proben beobachtet werden 
konnte (Abbildung 4-24 A bis D), war der Ablösungsprozess von Proben mit LN/CS-
Funktionalisierung am effizientesten. Im Vergleich dazu wurde nur eine teilweise 
Ablösung der HCEC von LN/CS- und COL IV-funktionalisierten Poly(NiPAAm-co-
DEGMA)-Proben beobachtet (E und F). Von cRGD- funktionalisierten Poly(NiPAAm-
co-DEGMA)-Proben (G), von Poly(NiPAAm-co-DEGMA)-Proben ohne Protein-/ 
Peptidfunktionalisierung (H) und von allen TCP-Proben konnte keine Ablösung 
Kapitel 4 – Ergebnisse 
121 
dokumentiert werden (I bis L). Die videomikroskopischen Dokumentationen der 
Ablösung von HCEC von PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben sind auf dem dieser 
Arbeit beigefügten Datenträger zu finden. 
Ergänzend wurden rasterelektronenmikroskopische Untersuchungen für die 
thermisch induzierte Ablösung von HCEC von LN/CS-, COL IV- und cRGD- 
funktionalisierten PVME-PNIPAAm-PVMEMA-Proben durchgeführt (Abbildung 4-
25). Für die abgelösten HCEC-Sheets konnte die typische polygonale Zellform 
einschließlich feiner Mikrovilli nachgewiesen werden. Darüber hinaus schienen die 
Zell-Zell-Kontakte bei abgelösten HCEC intakt zu sein, während diese bei noch 
adhärenten Zellen zumindest apikal aufgebrochen waren.  
 
 
Abbildung 4-25: Rasterelektronenmikroskopische Dokumentation der thermisch 
induzierten Ablösung von HCEC nach sieben Tagen Kultivierung auf PVME-PNiPAAm-
PVMEMA funktionalisiert mit LN/CS, COL IV oder cRGD  
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4.4.2.3 Transfer der Zellen auf artifizielle Träger 
HCEC wurden für acht Tage auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben mit einem 
hohen Vernetzungsgrad, einer dünnen SRP-Schicht, einem hohen Anteil an reaktiven 
Bindungsstellen für Proteine/Peptide und Biofunktionalisierung mit LN/CS, COL IV 
und cRGD kultiviert. Es folgten die thermisch induzierte Ablösung und der Transfer 
von HCEC auf COL IV- bzw. FN-funktionalisierte, POMA-beschichtete Deckgläschen 
als artifizielle Kulturträger unter Verwendung einer stabilisierenden 
Zelluloseacetatmembran.  
 
Abbildung 4-26: Fotografische und lichtmikroskopische Dokumentation von HCEC vier 
Stunden nach dem Transfer 
Transfer auf FN-funktionalisierte, POMA-beschichtete Deckgläschen nach thermisch 
induzierter Ablösung von PVME-PNiPAAm-PVMEMA; PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben 
waren mit LN/CS (A bis D), COL IV (E bis H) oder cRGD (I bis L) biofunktionalisiert 
(Maßstabsbalken für B, F und J: 200 µm; Maßstabsbalken für C, G und K: 100 µm; 
Maßstabsbalken für D, H und L: 50 µm). Weiße Kreise markieren den Bereich des 
transferierten Zellsheets (A, E und I).   
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Die lichtmikroskopischen Untersuchungen zeigten, dass große Teile des HCEC-
Monolayers von allen PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben auf POMA-Träger 
transferiert werden konnten. Während vier Stunden nach dem Transfer noch die 
typisch polygonale Zellmorphologie beobachtet werden konnte (Abbildung 4-26), 
erschienen einen Tag nach dem Transfer viele Bereiche als stark 
zusammengeschobene, aggregiert wirkende Zelllayer (Abbildung 4-27). Die im 
Rahmen des Ablösungs- und Transferprozesses entstandenen Löcher im Zellsheet 
wurden nach den Transfer durch proliferierende Zellen wieder geschlossen 
(Abbildung 4-27 B, E und H). Trotz unterschiedlicher Biofunktionalisierung der 
PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Schichten, konnten keine gravierenden Unterschiede 
bei dem HCEC-Transfer und keine nennenswerte Beeinflussung des Transfererfolges 
verzeichnet werden. Tendenziell schienen der Ablösungs- und Transferprozess für 
LN/CS-funktionalisierte Proben jedoch am einfachsten.  
 
Abbildung 4-27: Lichtmikroskopische Dokumentation der HCEC einen Tag nach dem 
Transfer  
Transfer der HCEC auf FN-funktionalisierte POMA-beschichtete Deckgläschen nach 
thermisch induzierter Ablösung von PVME-PNiPAAm-PVMEMA; PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Proben waren mit LN/CS (A bis D), COL IV (E bis H) oder cRGD (I bis L) 
biofunktionalisiert (Maßstabsbalken für A, D und G: 200 µm; Maßstabsbalken für B, E und H: 
100 µm; Maßstabsbalken für C, F und I: 50 µm).  
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Einen Tag nach dem Transfer von HCEC-Sheets auf artifizielle Kulturträger wurden 
Vitalfärbungen durchgeführt, um eine mögliche Beeinflussung der Zellvitalität durch 
den Transferprozess zu untersuchen. Unter Verwendung von YO-PRO®-1 und PI 
konnte demonstriert werden, dass transferierte Zellsheets wenige apoptotische bzw. 
nekrotische Zellen aufwiesen (Abbildung 4-28). Generell wurden mehr nekrotische 
als apoptotische Zellen detektiert. Tendenziell wurden mehr nekrotische Zellen in 
HCEC-Sheets detektiert, die von COL IV- bzw. cRGD-funktionalisierten PVME-
PNiPAAm-PVMEMA-Proben abgelöst und transferiert wurden (D bis F und G bis I) 
als in HCEC-Sheets, die von LN/CS-funktionalisierten Proben gewonnen wurden 
(A bis C). Aufgrund dieser Ergebnisse wurden weitere Untersuchungen der 
transferierten Zellsheets mit FDA und PI durchgeführt. Diese Kombination 
ermöglichte die Unterscheidung zwischen vitalen und nekrotischen Zellen, während 
apoptotische Zellen unberücksichtigt blieben. 
 
Abbildung 4-28: Ergebnisse der Färbung apoptotischer (YO-PRO®-1) und nekrotischer (PI) 
HCEC 
Vitalfärbung zur Sichtbarmachung apoptotischer (grüne Signale, A, D und G) und 
nekrotischer (rote Signale, B, E und H) HCEC einen Tag nach thermisch induzierter Ablösung 
von PVME-PNiPAAm-PVMEMA und anschließendem Transfer auf FN-funktionalisierte, 
POMA-beschichtete Deckgläschen; PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben waren mit LN/CS  
(A bis C), COL IV (D bis F) oder cRGD (G bis I) biofunktionalisiert (Maßstabsbalken 130 µm). 
DIC = Differentialinterferenzkontrast 
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Die Ergebnisse der Vitalfärbung von HCEC-Sheets einen Tag nach deren Transfer mit 
FDA und PI (Abbildung 4-29) untermauerten die Resultate der vorangegangenen 
Vitalfärbungen mit YO-PRO®-1 und PI. Für die meisten der transferierten HCEC 
konnte eine Vitalität nachgewiesen werden, nur vergleichsweise wenige Zellen waren 
nekrotisch. Tendenziell konnten die wenigsten nekrotischen Zellen in HCEC-Sheets 
dokumentiert werden, die von LN/CS-funktionalisierten PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Proben transferiert wurden, während von cRGD-funktionalisierten PVME-
PNiPAAm-PVMEMA-Proben abgelöste HCEC-Sheets im Vergleich die meisten 
nekrotischen Zellen aufwiesen. 
 
Abbildung 4-29: Ergebnisse der Färbung vitaler (FDA) und nekrotischer (PI) HCEC 
Vitalfärbung vitaler (grüne Signale, A, D und G) und nekrotischer (rote Signale, B, E und H) 
HCEC einen Tag nach der thermisch-induzierten Ablösung von PVME-PNiPAAm-PVMEMA 
und anschließendem Transfer auf FN-funktionalisierte, POMA-beschichtete Deckgläschen; 
PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben waren mit LN/CS (A bis C), COL IV (D bis F) oder 
cRGD (G bis I) biofunktionalisiert (Maßstabsbalken 130 µm).    
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In Immunzytochemischen Analysen wurden Paxillin als Adapterprotein Fokaler 
Adhäsionen und damit Indikatorprotein für die zelluläre Adhäsion, weiterhin 
Fibronektin, Kollagen Typ IV und Laminin als typische Bestandteile der EZM 
cornealer Endothelzellen und ebenfalls entscheidend für deren Adhäsion sowie auch 
das Tight Junction-Protein ZO-1 und die Ionenpumpe Na+/K+-ATPase α1 als 
Markerproteine für die Barriere- und Pumpfunktion von HCEC untersucht 
(Abbildung 4-30). In allen transferierten HCEC konnten unabhängig von der 
Biofunktionalisierung der PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben typische, streng 
ellipsoide Paxillin-Signale an den Enden von F-Aktinfasern nachgewiesen werden 
(A bis C). In allen HCEC-Layern, die von LN/CS- und cRGD-funktionalisierten 
PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben transferiert worden waren, konnten nur wenige 
Fibronektin-Signale als feine, teilweise kurze Fasern dokumentiert werden (D und F). 
In Zelllayern, die von COL IV-funktionalisierten PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben 
transferiert wurden, wurde ein feines Fibronektinnetzwerk nachgewiesen (E). Auch 
Kollagen Typ IV wurde in Form feiner Fasern an den Zellrändern von HCEC 
beobachtet, die von LN/CS- und COL IV-funktionalisierten PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Proben transferiert worden waren (G und H). Demgegenüber konnten 
nahezu keine Fasern, sondern nur aggregierte Kollagen Typ IV-Signale in HCEC-
Sheets nachgewiesen werden, die von cRGD-funktionalisierten PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Proben transferiert wurden (I). Laminin wurde in den HCEC in allen 
Proben als punktförmige, diffus angeordnete Signale gesehen (J bis L). Die funktions-
assoziierten Proteine ZO-1, typischerweise an den lateralen Zellmembranen in 
Assoziation mit interzellulären Kontakten lokalisiert (M bis O), und Na+/K+-
ATPase α1, in HCEC typischerweise ebenfalls an den lateralen Zellgrenzen im Bereich 
der Tight Junctions gelegen (P bis R), waren in den Zellen bei allen Proben sehr gut 
nachweisbar. 
Dies zeigte, dass HCEC auch nach dem Transfer als Zellverband auf artifizielle 
Kultursubstrate ihre typische polygonale Form und morphologischen Charakteristika 
behielten. Löcher im Zellsheet, die durch die mechanische Beanspruchung während 
des Transfers entstanden waren, wurden durch proliferierende Zellen geschlossen. 
Des Weiteren überstand ein großer Teil der HCEC den Transferprozess ohne starke 
Beeinträchtigung der Vitalität. Auch wichtige funktionsassoziierte Markerproteine 
konnten in sehr guter Ausprägung nach dem Transfer von HCEC nachgewiesen 
werden. Beste Resultate konnten für HCEC beobachtet werden, die von LN/CS-
funktionalisierten PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben abgelöst wurden.   
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Abbildung 4-30: Immunzytochemische Färbung von transferierten HCEC einen Tag nach 
Kultivierung auf POMA-beschichteten Deckgläschen, die mit FN oder mit COL IV 
funktionalisiert wurden  
Die HCEC wurden für acht Tage auf mit LN/CS, COL IV, oder cRGD biofunktionalisierten 
PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben kultiviert und nach thermisch induzierter Ablösung 
transferiert. An Fokale Adhäsionen assoziiertes Paxillin (weiße Pfeilspitzen, A bis C), 
Fibronektin (D bis F), Kollagen Typ IV (G bis I) und Laminin (J bis L) als Bestandteile der 
EZM, ZO-1 als Bestandteil von Tight Junctions (M bis O) und Na+/K+-ATPase α1 (P bis R) sind 
grün dargestellt. F-Aktinfasern sind in rot und die Nuclei in blau dargestellt. 
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4.4.2.4 Transfer der Zellen auf porcine Corneae 
HCEC wurden für acht Tage auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben mit einem 
hohen Vernetzungsgrad, einer dünnen SRP-Schicht, einem hohen Anteil an reaktiven 
Bindungsstellen für Proteine/Peptide und LN/CS-Biofunktionalisierung kultiviert. 
Es folgten die thermisch induzierte Ablösung und der Transfer von HCEC auf 
porcine Corneae als natürliche Kulturträger unter Verwendung einer stabilisierenden 
Zelluloseacetatmembran.  
Das porcine Endothel musste zunächst entfernt werden (A bis C). 
Lichtmikroskopische Analysen zeigten, dass Teile von auf PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-kultivierten HCEC-Monolayern auf die DESCEMET-Membran porciner 
Corneae transferiert werden konnten (Abbildung 4-31 D bis I). Transferierte Teile der 
HCEC-Sheets legten sich in die cornealen Falten (E). Des Weiteren wiesen die Sheets 
neben sehr vielen Löchern (E und I) viele Zellen mit einer eher kugeligen Zellform auf 
(H und I). Tendenziell waren transferierte HCEC eher in der Peripherie als im stärker 
gekrümmten Zentrum der Corneae nachweisbar. 
 
Abbildung 4-31: Lichtmikroskopische Dokumentation porciner Corneae vor und nach dem 
Transfer von HCEC-Sheets 
Porcine Corneae vor der Entfernung des porcinen cornealen Endothels (A) sowie mit teilweise 
(B) und vollständig (C) entferntem porcinem cornealem Endothel (Maßstabsbalken für A, B 
und C: 100 µm); Porcine Corneae vier Stunden nach dem Transfer von HCEC nach thermisch 
induzierter Ablösung von LN/CS-funktionalisierten PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben 
(Maßstabsbalken für D, E und F: 200 µm; Maßstabsbalken für G, H und I: 100 µm).  
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Abbildung 4-32: Sagittalschnitte porciner Corneae vor und nach dem Transfer von HCEC-
Sheets 
Porcine Corneae vor der Entfernung des cornealen Endothels (A bis C), mit vollständig 
entferntem cornealen Endothel (D bis E) sowie vier Stunden (G bis I) oder einen Tag (J bis L) 
nach dem Transfer von HCEC nach thermisch induzierter Ablösung von LN/CS-
funktionalisierten PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben; Hämatoxylin-Eosin-Färbung: 
Zellkerne sind blau-violett, Zytoplasma und kollagenes Stroma rosa gefärbt. Maßstabsbalken 
für A, D, G und J: 500 µm; Maßstabsbalken für B, C, E, F, H, I, K und L: 100 µm.  
Histologische Untersuchungen bestätigten die zuvor lichtmikroskopisch erhobenen 
Befunde (Abbildung 4-32). Generell konnten für die porcinen Corneae typische 
Strukturen einschließlich des mehrschichtigen cornealen Epithels, des cornealen 
Stromas mit vereinzelten Keratozyten sowie des einschichtigen cornealen Endothels 
auf der relativ markanten DESCEMET-Membran dargestellt werden (A bis C). 
Weiterhin konnte eindeutig nachgewiesen werden, dass durch Inkubation mit 
20 mmol l-1 Ammoniumhydroxid das porcine corneale Endothel vollständig entfernt 
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wurde (D bis F). Auf Corneae, die vier Stunden nach dem HCEC-Transfer fixiert 
wurden, waren zwei- bis dreischichtige HCEC-Layer auf der DESCEMET-Membran 
nachweisbar, welche allerdings noch nicht stabil an der DESCEMET-Membran 
adhäriert schienen (G bis I, Anhang, Abbildung A-4, Seite ccxxxiii). Proben, die 
hingegen einen Tag nach dem Transfer von HCEC-Sheets fixiert wurden, zeigten 
neben mehrschichtigen transferierten HCEC-Layern (L) auch Stellen mit 
einschichtigen HCEC-Layern, die scheinbar stabiler an der DESCEMET-Membran 
adhäriert waren (J und K). 
 
 Das entwickelte Zellkultursubstrat vereint die positiven Eigenschaften PVME-
basierter, thermisch schaltbarer Zellkulturträger hinsichtlich der gezielten 
Einstellbarkeit der physikochemischen und biochemischen Charakteristika 
und die Eigenschaft eines deutlich verbesserten Ablösungsverhaltens von 
HCEC als intakte Zellsheets durch die Einbringung der dritten Polymer-
Komponente PNiPAAm. 
 Des Weiteren konnten erfolgreich neue Methoden für den Transfer von 
HCEC nach thermisch induzierter Ablösung etabliert werden. Dies galt 
sowohl für den Transfer auf artifizielle (POMA-beschichtete Deckgläschen) 




Kapitel  5 
Diskussion 
5.1   Sukzessive Entwicklung eines thermisch schaltbaren 
Zellkulturträgers für humane corneale Endothelzellsheets 
Die größte Herausforderung bei der Etablierung thermisch schaltbarer 
Zellkulturträger ist das Finden einer Balance zwischen guter Zelladhäsion und der 
schonenden und effizienten, thermisch induzierten Ablösung funktioneller Zellsheets. 
Die topographischen Eigenschaften, die molekulare Zusammensetzung und die 
mechanischen Eigenschaften der Oberfläche eines Zellkulturträgers sind 
ausschlaggebend für das Verhalten und die Entwicklung von kultivierten Zellen  
[398–401]. Darum ist die Etablierung von Modellsystemen, die eine unabhängige 
Anpassung dieser Eigenschaften an einen bestimmten Zelltyp bzw. ein bestimmtes 
Anwendungsziel erlauben, eine wichtige Voraussetzung für die gezielte 
Modulierbarkeit des Zellverhaltens im Rahmen des Tissue Engineerings. Vor diesem 
Hintergrund war es das erklärte Ziel dieser Arbeit, ein Materialsystem zu etablieren, 
welches mit einstellbaren physikochemischen und biomolekularen Oberflächen-
eigenschaften die zelltypgerechte Anpassung des Zellkulturträgers zur Gewinnung 
von humanen cornealen Endothelzellsheets ermöglicht. 
In dieser Arbeit fungierte Poly(NiPAAm-co-DEGMA) als thermo-responsives 
Kontrollsubstrat, da es physikochemisch detailliert charakterisiert ist und bereits zur 
Gewinnung und Charakterisierung von Zellsheets des Zielzelltyps corneales 
Endothel eingesetzt wurde [39, 273]. Durch Inkorporation des hydrophilen 
Copolymers DEGMA weist es im Vergleich zu den von OKANO et al. entwickelten 
PNiPAAm-basierten thermisch schaltbaren Zellkultursubstraten [397] mit etwa 32 °C 
eine höhere Phasenübergangstemperatur (Tcr) auf, die näher an der physiologischen 
Kultivierungstemperatur von 37 °C liegt. Dies hat zur Folge, dass bereits eine geringe 
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Verminderung der Temperatur zu einer Ablösung adhärenter Zellen führt [293]. 
Damit gestaltet sich der Ablösungsprozess für die Zellen schonender, da temperatur-
induzierte physiologische Veränderungen der Zellen [402] und damit einhergehende 
strukturelle Änderungen des Zelllayers gemindert werden können [38]. Darüber 
hinaus beeinflusst der DEGMA-Comonomergehalt die Interaktion zwischen der von 
den Zellen sezernierten EZM und der Polymeroberfläche, so dass der 
Ablösungsprozess beschleunigt wird [38]. Diese Eigenschaft erwies sich als vorteilhaft 
bei der Gewinnung von Zellsheets der stark adhärenten HCEC [38, 39]. Dennoch ist 
es nicht gelungen, vollständige, zusammenhängende HCEC-Sheets von 
Poly(NiPAAm-co-DEGMA)-Trägern zu gewinnen und diese auf ein neues 
Kultursubstrat zu transferieren. Da die Poly(NiPAAm-co-DEGMA)-Kulturträger in 
der Modulierbarkeit ihrer physikochemischen Eigenschaften ausgeschöpft waren und 
somit nicht weiter optimiert werden konnten, wurde nach einem neuen, flexibleren 
Materialsystem gesucht. Aufbauend auf den beschriebenen Grundlagen wurde in 
dieser Forschungsarbeit ein auf PVME basierendes, thermisch schaltbares 
Zellkultursubstrat entwickelt und sukzessive optimiert (Kapitel 4.1, Abbildung 4-1, 
Seite 85). Die Nutzung von PVME als thermo-responsives Zellkultursubstrat für die 
Erzeugung von Zellsheets wurde im Rahmen dieser Arbeit erstmalig beschrieben. 
PVME ist ein thermisch schaltbares Polymer, welches durch Elektronenbestrahlung 
simultan immobilisiert und vernetzt werden kann. Somit bietet es die Möglichkeit, 
Zellkulturträger mit gewünschten bzw. kontrollierbaren physikochemischen 
Eigenschaften der thermo-responsiven Schicht zu erzeugen [276]. Im Gegensatz zur 
Elektronenstrahl-basierten simultanen Polymerisation und Immobilisierung von 
NiPAAm-Monomeren in Lösung zur Herstellung thermo-responsiver PNiPAAm-
Dünnschichten [271] konnten ausgehend von dem Polymer PVME Dünnschichten 
erzeugt werden, deren physikochemische Eigenschaften über einen weiten Bereich 
einstellbar waren. Es wurde zunächst gezeigt, dass die chemische Struktur von PVME 
auch nach Elektronenstrahl-Immobilisierung weitestgehend erhalten blieb. Die 
Effizienz der Immobilisierung von PVME auf TCP-Trägermaterialien war von der 
absorbierten Strahlungsdosis abhängig. So führte erst eine absorbierte 
Elektronenstrahlungsdosis oberhalb 500 kGy zu einer vollständigen Immobilisierung 
des ursprünglich vorgelegten Polymermaterials. Auch der Quellgrad immobilisierter 
PVME-Schichten zeigte eine deutliche Abhängigkeit von der absorbierten 
Elektronenstrahlungsdosis, wobei höhere Strahlungsdosen und somit höhere 
Vernetzungsgrade der Dünnschicht in geringeren Schaltamplituden resultierten. 
Wassermoleküle, die unterhalb von Tcr (im gequollenen Zustand) mit den 
Polymerketten in Wechselwirkung standen, wurden oberhalb von Tcr (im kollabierten 
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Zustand) vollständig verdrängt. PVME grenzt sich dadurch deutlich von dem 
thermo-responsiven Polymer PNiPAAm sowie NiPAAm-Copolymeren ab [274, 293]. 
Generell stand das beobachtete Verhalten der PVME-Dünnschichten auf TCP mit den 
Ergebnissen von HEGEWALD et al. im Einklang, welche dickere PVME-Schichten auf 
Siliziumoxid analysierten [267]. Auch sie dokumentierten unterhalb von Tcr eine 
Abhängigkeit des Quellungsverhaltens von der absorbierten Elektronen-
strahlungsdosis. Begründet wurde dieses Verhalten mit einer steigenden Anzahl an 
Radikalen im Polymer und dem damit einhergehenden stärkeren Vernetzungsgrad 
bei steigender absorbierter Strahlungsdosis. Des Weiteren wiesen auch 
HEGEWALD et al. ein vollständig reversibles Quellungsverhalten, nahezu ohne 
Hysterese, nach.  
Prinzipiell war es möglich, HCEC auf PVME-basierten Zellkulturträgern zu 
kultivieren und von diesen durch Temperatursenkung abzulösen. Allerdings war es 
aufgrund der geringen Adhäsion und Proliferation der Zellen auf den PVME-
Dünnschichten notwendig, diese Prozesse durch Modifizierung des thermisch 
schaltbaren Zellkulturträgers zu verbessern. HATAKEYAMA et al. beobachteten eine 
deutliche Verbesserung der initalen Adhäsion und Proliferation boviner arterieller 
Endothelzellen, wenn diese auf RGD- und Insulin-funktionalisierten PNiPAAm-
basierten Zellkulturträgern kultiviert wurden im Vergleich zu Zellen, die auf nicht-
funktionalisierten Trägern kultiviert wurden [234]. Vor diesem Hintergrund sollte in 
dieser Arbeit die kovalente Biofunktionalisierung der Kulturträger mit 
adhäsionsfördernden Proteinen und Peptiden durch Inkorporation des alternierenden 
Copolymers PVMEMA in die PVME-Schichten realisiert werden. 
Die PVME-PVMEMA-Blends erlaubten eine präzise Anpassung der physiko-
chemischen und biomolekularen Oberflächeneigenschaften. Somit konnten die initiale 
Zelladhäsion und die Zellproliferation durch Biofunktionalisierung der Oberflächen 
mit adhäsions- und proliferationsfördernden Biomolekülen deutlich verbessert 
werden. Das in einer PVME-Dünnschicht immobilisierte PVMEMA konnte durch 
Tempern von seiner Maleinsäure-Form teilweise in die reaktive Maleinsäure-
anhydrid-Form überführt werden. Dadurch wurden Bindungsstellen zur kovalenten 
Anbindung von adhäsionsfördernden Proteinen und Peptiden geschaffen [391]. Der 
Gehalt des alternierenden Copolymers PVMEMA in PVME-Dünnschichten und 
damit die Dichte an Protein-bindenden Anhydridgruppen ließ sich ohne 
nennenswerte Beeinträchtigung des temperaturabhängigen Quellungs- und 
Schaltverhaltens der thermo-responsiven Schichten variieren [276]. So zeigten PVME-
PVMEMA-Dünnschichten, wie auch die reinen PVME-Schichten, eine Abhängigkeit 
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des Quellgrades von der absorbierten Elektronenstrahlungsdosis und ein vollständig 
reversibles Quellungsverhalten. Die Inkorporation von PVMEMA in das thermisch 
schaltbare, PVME-basierte Zellkultursystem stellte einen entscheidenden 
Entwicklungsschritt für den erfolgreichen Fortgang der Forschungsarbeit dar.  
Des Weiteren konnte demonstriert werden, dass durch die absorbierte 
Elektronenstrahlungsdosis und den dadurch definierten Vernetzungsgrad die 
Steifigkeit von PVME-PVMEMA-Dünnschichten direkt beeinflusst wurde [403]. 
Damit erlaubte die Anpassung des Vernetzungsgrades durch die Wahl definierter 
Parameter für die Elektronenbestrahlung die gezielte Modulation des 
Quellungsverhaltens und der Steifigkeit der PVME-PVMEMA-Schichten als wichtige 
physikochemische Oberflächeneigenschaften. Die Zelladhäsion spielt eine wichtige 
Rolle im Rahmen des Wachstums, der Differenzierung, der Motilität und schließlich 
auch des Absterbens von Zellen. Während des Prozesses der Adhäsion „testen“ 
Zellen aktiv die physikochemischen und biomolekularen Eigenschaften ihres 
Wachstumssubstrates und interagieren mit diesem [219, 404, 405]. So wurde gezeigt, 
dass Zellen in Abhängigkeit von der lokalen Steifigkeit der Kultivierungsoberfläche 
und den lokalen, durch das Zytoskelett generierten Zugkräften Fokale Adhäsionen 
ausbilden [219, 406, 407]. Analog dazu „fühlen“ auch HCEC ihr Wachstumssubstrat 
und reagieren auf dessen Eigenschaften durch Anpassung ihres Adhäsionsverhaltens 
und der damit verbundenen Zellmorphologie [408]. Es stellte sich heraus, dass die 
durch den Vernetzungsgrad modulierte Steifigkeit der PVME-PVMEMA-Proben ein 
Haupteinflussfaktor für das Adhäsions- und Proliferationsverhalten von HCEC war. 
Die Steifigkeit ist jedoch nicht der einzige Faktor, der die Adhäsion der Zellen 
beeinflusst. Dies ist daran erkennbar, dass HCEC auf TCP-Proben deutlich mehr 
Paxillin-assoziierte, streng ellipsoide Fokale Adhäsionen bildeten als auf PVME-
PVMEMA-Proben, obwohl die Oberflächen beider Proben mit einem 
Elastizitätsmodul von über 1.000 kPa bei 37 °C eine vergleichbare, hohe Steifigkeit 
aufweisen. Somit beeinflussen auch andere physikochemische Eigenschaften, die 
zwischen PVME-PVMEMA und TCP unterschiedlich sind bzw. sein können, das 
Zellverhalten über das Zusammenspiel von mechanischen und molekularen 
Oberflächeneigenschaften.  
Wie das Adhäsionsverhalten wird auch das Ablösungsverhalten von Zellen durch die 
physikochemischen Eigenschaften eines thermisch schaltbaren Zellkulturträgers 
beeinflusst. Die SRP-Schichtdicke galt bislang bei vielen thermisch schaltbaren 
Polymeroberflächen als entscheidender Einflussfaktor für das Ablösungsverhalten 
von Zellen [238, 259, 260]. In dem hier vorgestellten System ist jedoch weniger die 
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Schichtdicke als vielmehr der Vernetzungsgrad ausschlaggebend. Dies wird 
verständlich, wenn man das Ablösungsverhalten in Bezug zum Adhäsionsverhalten 
von HCEC auf Proben mit einem hohen bzw. geringen Vernetzungsgrad setzt. HCEC 
adhärierten besser auf PVME-PVMEMA-Proben mit einem hohen Vernetzungsgrad 
als auf Proben mit einem geringen Vernetzungsrad. Umgekehrt lösten sich die Zellen 
leichter von Proben mit einem geringen Vernetzungsgrad. Die Steifigkeit als 
wichtiger mechanischer Oberflächenparameter beeinflusst somit auch das 
Ablösungsverhalten der HCEC entscheidend und kann dadurch auch für die 
Modulation des Ablösungsverhaltens genutzt werden. 
Ein weiteres wichtiges Kriterium von Oberflächen, welches mit der initialen 
Zelladhäsion korreliert, ist die Dichte an EZM-Molekülen als Liganden für Integrine. 
Oberflächen, die mit EZM-Molekülen funktionalisiert sind, unterstützen die initiale 
Zelladhäsion sowie die Ausbreitung von Zellen und die Bildung von ellipsoiden, 
großen Fokalen Adhäsionen im Gegensatz zu Oberflächen ohne EZM-Moleküle [226, 
409]. Einhergehend mit diesen Beobachtungen wurde eine verbesserte HCEC-
Adhäsion und Monolayerbildung auf Substraten mit einem hohen Anteil an reaktiven 
Bindungsstellen für Proteine/Peptide dokumentiert. Gegenläufig dazu 
verschlechterte sich das Ablösungsverhalten der HCEC graduell auf Proben mit 
zunehmender Dichte an reaktiven Proteinbindungsstellen. Die Dichte an EZM-
Molekülen ist darum ein weiterer Parameter, der es ermöglicht, die Balance zwischen 
Adhäsion und Ablösung zusätzlich zur Steifigkeit der SRP-Schicht zu beeinflussen.  
Auch die Art des für die Biofunktionalisierung genutzten Proteins/Peptids spielt eine 
wichtige Rolle bei der HCEC-Adhäsion und der Bildung eines Zelllayers. Laminin-1 
ist ein Bestandteil der DESCEMET-Membran [57, 58] und in der Cornea, aber auch in 
anderen Geweben und Organen, entscheidend an der Unterstützung der 
Zelladhäsion, der Regulation der Differenzierung von Zellen, der Bildung von 
Geweben, der Gewebehomöostase und der Bildung von Basalmembranen beteiligt 
[410, 411]. In diesem Zusammenhang spielt es eine essentielle Rolle während der 
frühen Embryogenese, beispielsweise bei der Migration von HCEC-Vorläuferzellen 
aus der Neuralleiste [411]. Diesen vielfältigen Funktionen steht die nahezu 
ausschließlich adhäsionsvermittelnde Rolle des Bindungsmotivs RGD (Arginin, 
Glycin, Asparaginsäure) gegenüber, welches die Bindung zwischen verschiedenen 
Komponenten der EZM, vor allem Fibronektin, Kollagen und Vitronektin, und 
Integrinen vermittelt [251–254].  
In vitro Kulturen von HCEC zeigten in früheren Studien ein besseres Wachstum auf 
Kulturträgern, die mit Laminin-5, LN/CS oder Fibronektin beschichtet waren im 
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Vergleich zu unbeschichteten oder Gelatine-beschichteten Kulturträgern [412–415]. In 
dieser Arbeit wurden daher PVME-PVMEMA-Blends mit Fibronektin, 
Kollagen Typ IV, Hyaluronsäure und einem Gemisch aus verschiedenen Laminin-
Isoformen (isoliert aus dem Engelbreth-Holm-Swarm-Maus-Sarkom, LN) und 
Chondroitin-6-sulfat (CS) als natürlichen Bestandteilen der EZM von HCEC und mit 
zyklisiertem RGD (cRGD) als artifiziellem Adhäsionsliganden biofunktionalisiert. Im 
weiteren Verlauf wurden mit LN/CS und cRGD beschichtete Proben näher 
untersucht. Beide Arten von Biomolekül-Funktionalisierungen ermöglichten 
prinzipiell die Adhäsion von HCEC. Während cRGD-funktionalisierte Proben eine 
initial stärkere Adhäsion vermittelten, konnte für LN/CS-funktionalisierte Proben ein 
besseres Ablösungsverhalten beobachtet werden. Verschiedene Studien weisen 
darauf hin, dass HCEC die Integrine αvβ3 und αvβ5 exprimieren [64]. Diese 
vermitteln durch Interaktion mit dem Zelladhäsionsmotiv RGD [251–254, 416] u. a. 
eine Bindung an Fibronektin und Vitronektin bzw. an Kollagene und Laminine [64]. 
Darüber hinaus vermutet man die Expression von Integrinen der β1-Familie in HCEC 
[64, 417], welche wiederum über Erkennungsmotive der Amino-terminalen Domäne 
der α1-Kette mit Laminin-1 interagieren können [411]. Laminin ist wesentlich größer 
als cRGD [418] und weist neben den beiden adhäsionsvermittelnden Motiven YIGSR 
(Tyrosin, Isoleucin, Glycin, Serin, Arginin) und SIKVAV (Serin, Isoleucin, Lysin, 
Valin, Alanin, Valin) nur ein RGD-Motiv auf [411, 419]. Dies lässt vermuten, dass 
cRGD-funktionalisierte Proben mehr adhäsionsvermittelnde Liganden an ihrer 
Oberfläche präsentierten und per se eine stärkere Adhäsion vermitteln konnten als 
LN/CS-funktionalisierte Proben. Dadurch könnte das beobachtete, auf diesen 
Substraten unterschiedliche, Adhäsions- und Ablösungsverhalten erklärt werden.  
Die Nutzung von Peptiden oder Proteinen zur Herstellung von Biomaterialien wird 
hinsichtlich der Praktikabilität, Kosteneffizienz, des Wissens über Regulations-
mechanismen, der biologischen Spezifität oder der möglichen Induzierung einer 
Immunantwort kontrovers diskutiert [248, 249, 418]. Mit Hinblick auf klinische 
Anwendungen ist die Verwendung chemisch definierter Oberflächen wichtig. Im 
Vergleich zu kurzen Peptidsequenzen sind natürliche, aus der EZM gewonnene 
Proteine in ihrer chemischen Zusammensetzung nicht exakt definiert [249, 418]. 
Ebenso sind die Interaktionen solcher Proteine mit Zellrezeptoren und die dadurch 
hervorgerufenen Signaltransduktionskaskaden sehr vielfältig und noch nicht 
vollständig aufgeklärt, so dass es bei Verwendung von natürlichen EZM-Proteinen zu 
unerwünschten Nebenreaktionen, der Übertragung von Krankheiten oder auch 
Immunreaktionen kommen kann [418]. Darüber hinaus sind die Quellen für die 
Gewinnung natürlicher EZM-Proteine nur begrenzt verfügbar und die Isolierung und 
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Reinigung der Proteine sind mit hohen Kosten verbunden. Kurze Peptidsequenzen 
sind hingegen präzise, reproduzierbar und mit einem deutlich geringeren 
Kostenaufwand herstellbar [249]. Die Konjugation von Peptiden an der Oberfläche 
von Biomaterialien kann besser kontrolliert werden als die Immobilisierung von 
großen EZM-Proteinen, die häufig mit der Änderung der Konformation und somit 
auch mit einem Verlust der Funktion des Proteins einhergehen kann. Die 
Kombination von artifiziellen Peptiden, die gemeinsam verschiedene zelluläre 
Reaktionen vermitteln („Multifunktionalität“), bietet die Möglichkeit, komplexe 
Reaktionen, die sonst durch natürliche EZM-Proteine herbeigeführt werden, auf 
kontrollierte Weise zu imitieren [249, 418]. So könnte man beispielsweise für die 
Biofunktionalisierung der PVME-PVMEMA-Träger das stark adhäsionsvermittelnde 
Peptid cRGD und das Laminin-abgeleitete Peptid YIGSR, welches u. a. auch die 
Proliferation [420] von Zellen unterstützt, kombinieren. Die Kombination 
verschiedener multifunktioneller Peptide könnte zu einer weiteren Verbesserung 
SRP-basierter Zellkultursysteme hinsichtlich der Balance zwischen Adhäsion und 
Ablösung von Zellsheets beitragen. 
Ein nachteiliger Einfluss des neu entwickelten PVME-PVMEMA-Systems auf den 
Metabolismus der HCEC konnte in Versuchen zur Analyse der metabolischen 
Aktivität ausgeschlossen werden. Des Weiteren konnte das Tight Junction-Protein 
ZO-1 in regelrechter Lokalisation als eine Voraussetzung für die Etablierung einer 
differenzierten Morphologie und der Barrierefunktion von HCEC auf allen Proben 
nachgewiesen werden [4, 421]. Allerdings zeichnete sich im Verlauf der Arbeit ab, 
dass PVME-PVMEMA-Proben mit einem hohen Vernetzungsgrad, einem hohen 
Anteil an PVMEMA und mit cRGD-Funktionalisierung zwar sehr gut für die 
Kultivierung von geschlossenen, funktionellen Zelllayern geeignet waren, nicht 
jedoch für die Ablösung von Zellsheets. Währenddessen ermöglichten PVME-
PVMEMA-Proben mit einem geringen Vernetzungsgrad, einem geringen Anteil an 
PVMEMA und mit LN/CS-Funktionalisierung nur eine schwache bis mäßige 
Zelladhäsion, unterstützten dafür aber die Ablösung von Zellsheets deutlich besser. 
Das weitere Ziel der Entwicklungsarbeiten war es daher, das thermisch schaltbare 
Zellkultursubstrat so zu modifizieren, dass es die Adhäsion, Proliferation und 
Ablösung von HCEC gleichermaßen ermöglichte. 
Durch Inkorporation von PNiPAAm als dritte Blend-Komponente (PVME-
PNiPAAm-PVMEMA-Proben) wurden die physikochemischen Eigenschaften des 
PVME-PVMEMA-Systems so moduliert, dass ein nochmals verbessertes 
Ablösungsverhalten von HCEC-Layern erzielt werden konnte. Allerdings war eine 
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hohe absorbierte Strahlungsdosis von 774 kGy notwendig, um die zusätzliche Blend-
Komponente PNiPAAm vollständig in das PVME-PVMEMA-Netzwerk einzubinden. 
Die hohe absorbierte Strahlungsdosis resultierte bei den PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Proben in einem hohen Vernetzungsgrad des thermo-responsiven 
Polymernetzwerkes. Damit einhergehend verminderte sich die Schaltamplitude 
ähnlich wie bei den PVME-PVMEMA-Proben, die einer hohen absorbierten 
Strahlungsdosis ausgesetzt waren. Das Schaltverhalten selbst wurde durch die 
Inkorporation von PNiPAAm jedoch nicht maßgeblich beeinträchtigt. Nach 
kovalenter Funktionalisierung der PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben mit LN/CS 
wurde eine weitere Verminderung der Schaltamplitude beobachtet. Im 
Gesamtresultat war das Ablösungsverhalten der HCEC-Layer von PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Proben gegenüber dem Ablösungsverhalten von entsprechenden PVME-
PVMEMA-Proben stark verbessert. Es ist vorstellbar, dass eine mit der Inkorporation 
von PNiPAAm einhergehende chemische Veränderung des thermisch schaltbaren 
Zellkulturträgers die Verminderung in der Schaltamplitude ausglich. Da PNiPAAm 
durch Elektronenstrahlung nur gering vernetzbar ist, liegt es möglicherweise nur 
relativ locker eingebunden in dem stark vernetzten Netzwerk aus PVME vor. Die 
somit erhöhte Flexibilität innerhalb des Netzwerkes könnte zu der verbesserten 
Ablösung der Zellen beigetragen haben. Auch wenn der hier zugrunde liegende, 
genaue Mechanismus nicht bekannt ist, unterstreicht dieses Ergebnis die Feststellung, 
dass die Ablösung von Zellen nicht rein mechanisch durch das Quellungsverhalten 
und die Steifigkeit, sondern auch durch die chemischen Eigenschaften der thermo-
responsiven Polymerschicht gesteuert wird [261], beispielsweise durch die 
Hydratation der thermisch schaltbaren Schicht [245, 289]. Basierend auf 
Erkenntnissen von COOPERSTEIN et al. kann angenommen werden, dass diese 
Einflussgröße durch den Gehalt an polaren Gruppen in der Polymerschicht moduliert 
werden kann [245]. So beobachteten sie, dass ein hoher Gehalt an polaren Gruppen zu 
einer gesteigerten Hydratation der Polymerschicht und einer Beschleunigung des 
Ablösungsprozesses adhärenter Zellen unterhalb von Tcr führte [245]. Insgesamt 
stellte die Inkorporation von PNiPAAm in PVME-PVMEMA-Schichten einen 
entscheidenden Entwicklungsschritt für den erfolgreichen Fortgang und das 
Erreichen der Zielstellung der Forschungsarbeit dar. 
Durch das Tempern der PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben wurden reaktive 
Bindungsstellen bereitgestellt, die eine stabile, kovalente Biofunktionalisierung mit 
Proteinen/Peptiden gewährleisteten, so dass im Gegensatz zu den nicht-getemperten 
Proben ein Großteil des initial vorgelegten Proteins nicht durch anschließende 
Serumzugabe verdrängt werden konnte. Auf den Kontrollsubstraten Poly(NiPAAm-
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co-DEGMA) und TCP konnten auch nach Zugabe von Serum die meisten initial 
vorgelegten Fluorophor-markierten Proteine nachgewiesen werden. Zudem band auf 
getemperten PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben initial weniger Protein als auf den 
Kontrollsubstraten. Darum adhärierten HCEC besser auf den Kontrollsubstraten 
Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und TCP als auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA, was sich 
auch in einer größeren Menge typisch ellipsoider Fokaler Adhäsionen oder der 
stärkeren Ausprägung von EZM-Komponenten auf den Kontrollsubstraten 
widerspiegelte. Trotzdem ermöglichten biofunktionalisierte PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Proben die Bildung adäquater HCEC-Monolayer mit hohen metabolischen 
Aktivitätsraten. Dies spricht dafür, dass die im Vergleich zu den Kontrollsubstraten 
initial geringere Zelladhäsion auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben im Endeffekt 
keinen negativen Einfluss auf die Zellvitalität hat. Die hier gemachten Beobachtungen 
betonen, dass ein Kompromiss zwischen Adhäsion und Ablösung eingegangen 
werden musste. Für den Fortgang der Arbeit fiel darum die Wahl auf den 
Zellkulturträger, der „nur“ eine gute, keine sehr gute initiale Adhäsion vermittelte, 
dafür aber auch eine sehr gute Ablösung von Zelllayern ermöglichte. Wichtig war 
zudem, dass die inital adhärenten Zellen ein konfluentes, funktionelles Zellsheet auf 
dem Kulturträger etablieren konnten. Dies wurde durch den in dieser 
Forschungsarbeit entwickelten PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Träger verwirklicht. 
Die funktionsassoziierten Proteine ZO-1 und Na+/K+-ATPase α1 waren in HCEC auf 
PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben und in HCEC auf den Kontrollsubstraten an 
typischer Lokalisierung gut nachweisbar, so dass die morphologischen Grundlagen 
für eine physiologische Funktion der Zelllayer gegeben schienen. Bestätigt wurde dies 
durch die Ergebnisse der Untersuchungen des transepithelialen Widerstandes (TER) 
als Kenngröße für die Güte der epithelialen Barriere [422]. HCEC auf Inserts ohne 
bzw. mit SRP-Beschichtung zeigten ein nahezu identisches Verhalten hinsichtlich der 
Entwicklung des TER, so dass eine Beeinträchtigung der HCEC-Barrierefunktion 
durch die Kultivierung auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA unwahrscheinlich ist. Die 
ermittelte Differenz von 1 cm2 für den TER von HCEC, die auf Inserts ohne bzw. 
mit PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Beschichtung kultiviert wurden, ist dabei 
vernachlässigbar gering und könnte ein Artefakt darstellen.  
Die in dieser Arbeit bestimmten TER-Werte von etwa 7 cm2 bis 8 cm2 sind sehr 
niedrig, vergleicht man sie mit anderen veröffentlichten Werten von etwa 25 Ωcm2 
[66, 95, 97]. Lediglich FISCHBARG et al. geben einen TER-Wert von 8,7 cm2 für 
durchlässige Epithelien („leaky barrier“) wie das corneale Endothel an [102]. Eine 
mögliche Ursache dafür könnten die verwendeten unterschiedlichen Messsysteme 
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sein. So arbeiteten ältere Systeme häufig mit sogenannten Stabelektroden, was dazu 
führte, dass die Zellen einem inhomogenen elektrischen Feld ausgesetzt waren und 
die TER-Werte zu hoch eingeschätzt wurden [394, 422]. Im Gegensatz dazu arbeitete 
das hier angewandte System cellZscope mit Plattenelektroden, die ober- und 
unterhalb der Probe platziert wurden und ein homogenes elektrisches Feld erzeugten 
[394, 422]. Eine weitere Ursache für die verschiedenen TER-Werte könnte eine 
unterschiedliche mathematische Anpassung der Rohdaten sein. Die Rohdaten der 
hier durchgeführten Messungen lagen ebenfalls bei etwa 25 cm2. Nach der 
mathematischen Bearbeitung der Rohdaten (Verrechnen des Widerstands von Inserts 
mit Zellen mit dem Widerstand von Inserts ohne Zellen und dem Widerstand des 
Mediums) ergaben sich die geringen TER-Werte von 7 cm2 bis 8 cm2. Darüber 
hinaus zeigten die Rohdaten, dass bereits leichte Erschütterungen, beispielsweise 
durch das Herausnehmen der Proben aus dem CO2-Inkubator oder auch das 
Wechseln des Kulturmediums, zu Veränderungen der Zellphysiologie führen [423], 
die sich auch in Veränderungen der gemessenen TER-Werte wiederspiegeln.  
Das transepitheliale Potential der HCEC wird hauptsächlich von Na+/K+-ATPase 
etabliert und aufrecht erhalten [424, 425] und kann durch Ouabain, einem 
spezifischen Inhibitor der Na+/K+-ATPase, drastisch vermindert werden [25, 426, 
427]. Nach Stimulierung der HCEC mit der vergleichsweise sehr hohen Ouabain-
Konzentration von 170 µmol l-1 sanken die TER-Werte bei HCEC auf reinen und 
PVME-PNiPAAm-PVMEMA-beschichteten Zellkulturinserts zunächst wie erwartet 
ab. Ähnliche Beobachtungen machten auch RAMACHANDRAN et al., die eine 
Verminderung des TER boviner cornealer Endothelzellen nach Ca2+-Entzug 
nachwiesen [428]. Sie führten dies auf die starke Kontraktion des Aktinrings und die 
damit einhergehende Dissoziation von Adherens Junctions und Umordnung von  
ZO-1 und Cadherinen zurück. Auch RAJASEKARAN et al. beobachteten in retinalen 
Pigmentepithelzellen nach Applikation von 0,5 µmol l-1 Ouabain eine Reduzierung 
der Kontaktpunkte zwischen den Tight Junctions benachbarter Zellmembranen, was 
sich  in einer Verminderung des TER äußerte [424]. Da basolateral lokalisierte 
Na+/K+-ATPase auch als interzelluläres Adhäsionsmolekül fungiert und mit 
intrazellulärem Aktin in Wechselwirkung tritt [429–432], ist es wahrscheinlich, dass 
die Hemmung durch Ouabain sowohl zu einer Beeinträchtigung der Pumpaktivität 
als auch zu einer Auflösung von Zell-Zell-Kontakten in den HCEC führte.  
Wenige Stunden nach Stimulierung der HCEC mit Ouabain erholten sich die TER-
Werte und überstiegen schließlich die TER-Werte nicht-stimulierter Proben um etwa 
40 %. Eine detaillierte Erklärung für dieses biphasische Verhalten der HCEC ist nach 
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aktuellem Stand der Wissenschaft schwierig. Während Ouabain-Konzentrationen von 
10 nmol l-1 bei der Nierenepithel-Zellinie MDCK (englisch „Madin-Darby canine 
kidney“) zu einer Steigerung der TER-Werte über einen Zeitraum von wenigstens 
drei Tagen führten [433], resultierten gleiche Ouabain-Konzentrationen im cornealen 
Gewebe von Kaninchen in einer Hemmung der Na+/K+-ATPase-Aktivität und einer 
Verminderung der Flüssigkeitstransportrate. Dagegen führten noch geringere 
Ouabain-Konzentrationen von 0,1 nmol l-1 zu einer Stimulation der Na+/K+-ATPase-
Aktivität und einer Steigerung der Flüssigkeitstransportrate [434]. Diese Resultate 
verdeutlichen, dass die Sensitivität von Zellen gegenüber Ouabain unterschiedlich ist. 
Im Gegensatz zu MDCK-Zellen handelt es sich bei den hier untersuchten HCEC um 
eine Zelllinie, die eine undichte Barriere aufbaut. Die applizierte, sehr hohe 
Konzentration von 170 µmol l-1 Ouabain sollte die Na+/K+-ATPase-Aktivität 
theoretisch vollständig hemmen und zu einer starken Verminderung des TER führen. 
Da HCEC auf reinen und auf SRP-beschichteten PET-Inserts ein vergleichbares 
Verhalten auch nach Applikation von Ouabain zeigten, kann ein negativer Einfluss 
von PVME-PNiPAAm-PVMEMA auf die Physiologie von HCEC mit hoher 
Wahrscheinlichkeit ausgeschlossen werden. 
Das entwickelte PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Substrat erwies sich als sehr geeignet 
für die Erzeugung von HCEC-Layern. Die in dieser Arbeit verwendeten 
immortalisierten HCEC sind als Modell sehr gut geeignet, um thermisch schaltbare 
Kulturträger zur Erzeugung von Zellsheets zu entwickeln, zu optimieren und die 
prinzipielle Eignung solcher Träger zu prüfen. Sie können jedoch im Rahmen 
klinischer Anwendungen aufgrund ihrer unbegrenzten Teilungsrate nicht genutzt 
werden, da sie zur Bildung von mehrschichtigem Gewebe oder gar Tumoren führen 
könnten. Stattdessen müssen für präklinische und klinische Studien und 
Anwendungen primäre corneale Zellen verwendet werden. Diese haben eventuell 
andere Anforderungen an ihr neues Kultursubstrat als immortalisierte HCEC, die sich 
bereits im Rahmen der Etablierung der Zelllinie an eine Kultivierung auf TCP als 
artifiziellem Kulturträger unter Verwendung eines speziellen Zellkulturmediums 
angepasst haben. Es ist darum möglich, dass die erfolgreiche Etablierung eines 
cornealen Endothelzellsheets aus primären cornealen Zellen eine weitere Anpassung 
der physikochemischen und biologischen Eigenschaften des thermo-responsiven 
Trägers erfordert. Speziell die Möglichkeit zur Modulierung der Trägereigenschaften 
wird durch das in dieser Arbeit etablierte, thermisch schaltbare Zellkultursystem 
basierend auf PVME-PNiPAAM-PVMEMA verwirklicht. Es stellt somit eine gute 
Grundlage für die Weiterentwicklung eines Systems zur Herstellung primärer HCEC-
Sheets dar.  
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Für die Isolierung primärer HCEC kommen nur solche Spendercorneae infrage, die 
für eine Keratoplastik, nicht geeignet sind, beispielsweise aufgrund einer 
insuffizienten Endothelzelldichte. Bedingt durch den demographischen Wandel in 
Deutschland stammen Spendercorneae häufig von älteren Menschen über 60 Jahre 
[13]. Die Sensitivität cornealer Endothelzellen älterer Spender gegenüber Mitogenen 
und Wachstumsfaktoren ist  ex vivo und in vitro vermindert [5, 74, 75]. Des Weiteren 
ist die Teilungsrate der Zellen reduziert, die Zellmorphologie ist unregelmäßiger und 
die Zelldichte der Corneae ist vermindert [435, 436]. Daher ist die Wahrscheinlichkeit 
bei cornealem Gewebe älterer Spender höher, dass es den Qualitätskriterien zur 
Keratoplastik hinsichtlich Endothelzelldichte und Endothelzellmorphologie nicht 
entspricht [437]. Diese Ausgangsbedingungen, vor allem die geringere isolierbare 
Zellzahl und die begrenzte Proliferationsfähigkeit, erschweren die Etablierung 
primärer HCEC-Kulturen [438]. Eine Option, trotzdem funktionelle, corneale 
Endothelzellsheets aus primären Zellen mit typischen morphologischen 
Eigenschaften und einer für die Keratoplastik geforderten Mindestzelldichte von 
2.000 HCEC pro mm2 unter Verwendung thermo-responsiver Zellkulturträger zu 
entwickeln, besteht z. B. in der Auswahl bestmöglich geeigneter primärer cornealer 
Endothelzellen. Als primäre Zellen für die Generierung klinisch einsetzbarer 
cornealer Endothelzellsheets sind vor allem Endothelzellen aus der cornealen 
Peripherie geeignet [25]. Ex vivo Wundheilungsstudien an humanen Corneae deuten 
darauf hin, dass periphere HCEC unabhängig vom Alter des Spenders eine höhere 
Teilungsfähigkeit besitzen als zentrale HCEC [76, 439]. Zudem konnten im Rahmen 
der Isolierung von cornealen Endothelzellen mit dem sogenannten Sphären-Assay 
ausgehend von Zellen aus der cornealen Peripherie mehr Sphären generiert werden 
als aus dem cornealen Zentrum [440]. 
Eine zusätzliche Unterstützung bei der optimierten Erzeugung von primären HCEC-
Layern auf thermisch schaltbaren Zellkulturträgern bietet die Verwendung eines 
geeigneten Kulturmediums, ggf. supplementiert mit Zytokinen oder anderen 
biologisch aktiven Substanzen, welche Adhäsion, Proliferation und Funktionalität der 
primären Endothelzellen unterstützen (Abbildung 5-1). Das Gewebegesetz verlangt 
zur Kultivierung oder Präparation von humanen Corneae nach Möglichkeit Medien, 
welche ohne tierische Komponenten und in definierter Zusammensetzung hergestellt 
und verwendet werden [171–173]. In dieser Hinsicht ist die Verwendung von 
serumfreiem und humanisiertem Medium, das in seiner chemischen 
Zusammensetzung vollständig definiert ist, erstrebenswert. In verschiedenen in vitro 
Studien mit primären HCEC, mit der HCEC-Zelllinie HCEC-12 und auch mit 
kultivierten humanen Corneae wurde u. a. bereits die Überlegenheit des serumfreien 
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Mediums Human Endothelial-SFM (Life Technologies, Invitrogen) gegenüber 
serumhaltigen Medien für die Endothelzellkultivierung oder Organkultivierung 
hinsichtlich einer deutlichen Verbesserung der endothelialen Zellvitalität 
nachgewiesen [165, 166, 169]. Darum empfiehlt es sich, dieses oder ein vergleichbares 
Medium für die Erzeugung von primären HCEC-Layern auf PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Trägern zu untersuchen.  
Die Supplementierung von SFM mit spezifischen Zytokinen oder anderen biologisch 
aktiven Substanzen trägt dabei wahrscheinlich zu einer weiteren Verbesserung der 
Endothelzellvitalität und damit zur Entwicklung funktioneller HCEC-Sheets bei [441]. 
Beispielsweise wird das Zytokin „basic fibroblast growth factor“ (bFGF oder FGF-2) 
von HCEC sezerniert und in der DESCEMET-Membran gespeichert. Er reguliert u. a. 
die Proliferation von HCEC [72, 73] und kann den Wiedereintritt in den Zellzyklus 
auslösen [72, 442–444]. Wurde das Kulturmedium cornealer Endothelzellen mit FGF-2 
versetzt, so unterstützte dieses Zytokin das Überleben und die Proliferation der 
Zellen in serumreduziertem und serumfreiem Medium [72, 165, 412, 444–447]. Des 
Weiteren ist der „Rho-associated protein kinase“ (ROCK)-Signalweg in die Regulation 
des Zytoskeletts, der zellulären Migration, der Apoptose und der Proliferation von 
HCEC involviert [80]. Die Applikation des ROCK-Inhibitors Y-27632 bei kultivierten 
cornealen Endothelzellen aus Primaten unterstützte deren Adhäsion und steigerte 
deren Proliferationsrate [81, 82]. Darüber hinaus könnte eine entsprechende 
Supplementierung des Kulturmediums die Adhäsion, Proliferation und das 
Überleben transferierter primärer HCEC auf Corneae in vitro anregen. FGF-2 
unterstützt die Wundheilung [448] und die differenzierte Morphologie von cornealen 
Endothelzellen von organkultiviertem cornealem Gewebe [43, 449]. Ebenso stimuliert 
das Zytokin „epidermal growth factor“ (EGF) die DNA-Synthese cornealer 
Endothelzellen von organkultiviertem cornealem Gewebe [450, 451]. Dieser Effekt 
wurde durch den Zusatz des Zytokins „insulin-like growth factor“ (IGF) noch 
verstärkt [450]. Ferner stimuliert das Zytokin „mesodermal growth factor“ (MGF) die 
Wundheilung cornealer Endothelzellen von organkultiviertem cornealem Gewebe 
[452]. Die Zytokine „vasoactive intestinal peptide“ (VIP) und „ciliary neurotrophic 
factor“ (CNTF) regulieren gemeinsam den Erhalt des differenzierten Status und das 
Überleben cornealer Endothelzellen [453]. Die Behandlung frischer und gelagerter 
corneoscleraler Gewebeproben und trepanierter cornealer Scheiben mit VIP führte zu 
einer Verminderung der Schädigung der cornealen Endothelzellen [453]. Außerdem 
stimulierte Y-27632 die Wundheilung des cornealen Endothels in vitro und in vivo [83–
85]. Die Supplementierung von SFM mit einem dieser biologisch aktiven Substanzen 
oder einer Kombination der Substanzen, könnte entscheidend zur erfolgreichen 
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Generierung primärer HCEC-Sheets auf dem thermisch schaltbaren 
Zellkultursubstrat PVME-PNiPAAm-PVMEMA beitragen sowie auch die Adhäsion 
und Entwicklung transferierter Zellsheets auf cornealem Gewebe unterstützen. 
Darum sollte dieser Ansatz im Rahmen zukünftiger Studien evaluiert werden.  
Zu beachten ist neben der systematischen Untersuchung einer geeigneten Dosis und 
Konzentration auch die mögliche Kombination verschiedener biologisch aktiver 
Substanzen, deren Wechselwirkung mit anderen Substanzen und die damit 
verbundenen Effekte, die Dauer der Einwirkung oder auch Variationen in der 
Zellantwort aufgrund von Spenderunterschieden. In diesem Zusammenhang ist es 
wichtig sicher zu stellen, dass die Anwendung der Zytokine oder der biologisch 
aktiven Substanzen keine unerwünschten Nebenwirkungen hat. Es konnte 
beispielsweise gezeigt werden, dass FGF-2 eine Schlüsselrolle bei der endothelialen 
mesenchymalen Transformation spielt [454]. Transformierte corneale Endothelzellen 
proliferieren und ändern ihre typische polygonale Zellform in eine Fibroblasten-
ähnliche Spindelform und sie bilden eine abnormale, fibrilläre EZM. Dies äußert sich 
klinisch in der Bildung einer retrocornealen, fibrösen Membran zwischen der 
DESCEMET-Membran und dem cornealen Endothel, die zum Verlust der Sehfähigkeit 
führen kann. 
Die genetische Manipulation bietet eine weitere Option die Proliferation primärer 
HCEC zu induzieren und dadurch dir Bildung eines geschlossenen, funktionellen 
Endothelzellsheets unter Verwendung von PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Trägern zu 
ermöglichen (Abbildung 5-1). Der Transkriptionsfaktor E2F spielt in eukaryotischen 
Zellen eine Schlüsselrolle beim Übergang von der G1-Phase in die S-Phase des 
Zellzyklus [70]. Eine Überexpression der Isoform E2F2 resultierte in einer Steigerung 
der Proliferationsrate von HCEC [79]. Die lentivirale in vitro Transduktion von HCEC 
mit den anti-apoptotisch wirkenden Genen p53 und Bcl-xL [176] führte sowohl zu 
einer signifikanten Steigerung des Überlebens als auch einer Beibehaltung der 
physiologisch typischen Morphologie der Endothelzellen [177–179]. Des Weiteren 
wird vermutet, dass die lentivirale Transduktion primärer HCEC mit der 34 kDa 
HMW-Isoform von FGF-2 ebenfalls zu einem Schutz der Zellen vor Apoptose beiträgt 
[175]. Die hier aufgezeigten genetischen Veränderungen könnten auch bei primären 
HCEC die Etablierung eines konfluenten Monolayers auf thermisch schaltbaren 
Zellkultursubstraten unterstützen. Eine genetische Veränderung von Zellen kann 
diese allerdings auch schädigen oder zu systemischen Nebenwirkungen führen.  
Darum ist bei der Verwendung genetisch veränderter Zellen zu bedenken, dass diese 
Zellen beispielsweise die Gefahr der Bildung von Tumoren mitbringen. Es sollten 
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darum Methoden zur genetischen Manipulation von HCEC etabliert werden, welche 
die Proliferation der Zellen nur solange unterstützen, bis ein geschlossener Monolayer 
gebildet wurde. Daher ist darauf zu achten, dass eine genetische Manipulation mit 
dem Ziel der Induzierung der Proliferation primärer HCEC nicht permanent, sondern 
nur transient ist, weil ein klinischer Einsatz ansonsten nicht infrage kommen würde 
[160]. Eine transiente genetische Manipulation kann beispielsweise durch 
Verwendung sogenannter on/off-Systeme erreicht werden [455, 456].  
In dieser Arbeit wurden adhärente HCEC stets nach thermischer Induktion als 
komplettes Zellsheet von PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben abgelöst, wobei sich 
die Zelllayer am leichtesten von LN/CS-funktionalisierten Proben lösten. Diese 
Ergebnisse ähneln den Resultaten für das HCEC-Verhalten auf LN/CS- bzw. cRGD-
funktionalisierten PVME-PVMEMA-Proben. Wieder wird die Notwendigkeit des 
Balancierens zwischen Adhäsion und Ablösung deutlich: Während die LN/CS-
Funktionalisierung lediglich eine gute initiale HCEC-Adhäsion vermittelte, 
erschwerte das stark adhäsionsvermittelnde Biomolekül cRGD die Ablösung von 
HCEC-Layern. Neben den physikochemischen Eigenschaften eines thermisch 
schaltbaren Kulturträgers haben auch extrinsische Parameter einen Einfluss auf das 
Ablösungsverhalten, z. B. die Ablösungstemperatur. In der vorliegenden Arbeit 
wurde eine Ablösung der HCEC-Layer als ganzes Zellsheet erst nach einstündiger 
Inkubation der Proben bei 4 °C erreicht. Diese Beobachtungen widersprechen den von 
OKANO et al. gemachten Aussagen, dass für eine effiziente Zellablösung eine 
Ablösungstemperatur von 20 °C nicht unterschritten werden bräuchte [243]. Im 
Vergleich dazu beobachteten auch REED et al. die beste Ablösung boviner 
Gefäßendothelzellen bei 4 °C [244]. Die optimale Ablösungstemperatur kann für die 
Zellarten verschiedener Gewebe variieren und ist abhängig von der Sensitivität 
zellulärer metabolischer Prozesse gegenüber Temperaturänderungen [238]. Des 
Weiteren bildet jeder Zelltyp spezifische EZM-Strukturen, was ebenfalls einen 
Einfluss auf die Effektivität der thermisch induzierten Ablösung von adhärenten 
Zellen haben könnte [238]. Auch die Art des verwendeten Kulturmediums scheint ein 
wichtiges Kriterium für die Ablösung von Zellen zu sein [244]. Es ist bekannt, dass 
HCEC thermosensitive Ionenkanäle ausbilden, die bei Kälte einen Einstrom von Ca2+ 
erlauben und somit zu einer Steigerung der intrazellulären Ca2+-Konzentration führen 
[457, 458]. Dies resultiert in der Aktivierung verschiedener Signaltransduktions-
kaskaden und damit in weiteren, bislang noch nicht definierten zellulären 
Reaktionen, die sich möglicherweise negativ auf das Zellüberleben auswirken 
könnten. Verkürzte Inkubationszeiten bei 4 °C zur thermisch induzierten Ablösung 
von HCEC-Sheets haben dagegen möglicherweise einen positiven Effekt auf die 
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Endothelzellvitalität [402, 459–461]. Dies ist besonders bei der Verwendung primärer 
HCEC wichtig, da eine potentielle Schädigung der Zellen nicht durch eine hohe 
Proliferationskapazität wie bei immortalisierten Zellen ausgeglichen werden kann. 
Eine entsprechende Anpassung des entwickelten Systems, beispielsweise durch 
Inkorporation anderer ablösungsunterstützender Copolymere, ist darum vorstellbar. 
Nach thermisch induzierter Ablösung wurden HCEC-Sheets unter Verwendung 
kommerziell erhältlicher Zelluloseacetatmembranen von den PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Proben auf artifizielle, planare Zellkulturträger und auf porcine, vom 
Endothel befreite Corneae transferiert. Während des Ablösungs- und 
Transferprozesses war das Zellsheet mechanischem Stress ausgesetzt. Bei 
Unterschreitung der Tcr kommt es durch die starke Hydratation der Polymerketten zu 
einer Verminderung der Wechselwirkungen zwischen der EZM und der 
Substratoberfläche, sowie auch zu Veränderungen der mechanischen Eigenschaften 
der Oberfläche [261]. Die durch den Schaltprozess bedingten Veränderungen in den 
physikochemischen und biomolekularen Oberflächeneigenschaften des Kulturträgers 
werden durch die Zellen wahrgenommen und als „passive Ablösung“ bezeichnet. Die 
„passive Ablösung“ hebt das während der Zelladhäsion etablierte Gleichgewicht der 
Zugkräfte zwischen EZM und Zytoskelett auf. Man nimmt an, dass während des sich 
anschließenden Vorgangs der „aktiven Ablösung“ von Zellen von thermisch 
schaltbaren Zellkultursubstraten vor allem intrazelluläre Signaltransduktions-
kaskaden und die Reorganisation des Zytoskeletts eine bedeutende Rolle spielen [243, 
246, 247]. Daraus resultiert die endgültige Ablösung der EZM von der 
Substratoberfläche, die Änderung der Zellform von ausgebreitet und flach zu 
abgerundet und schließlich die vollständige Ablösung der Zellen [462]. Die 
Verringerung der basalen Fläche einer Zelle zugunsten eines Höhengewinns, die 
durch das Mikroskop als abgerundete, kugelige Zellform wahrgenommen wurde, 
wurde auch innerhalb der abgelösten Zellsheets beobachtet. In solchen eher 
aggregiert wirkenden Bereichen der Zellsheets konnten einen Tag nach dem Transfer 
auf planare Kulturträger wesentlich häufiger nekrotische Zellen nachgewiesen 
werden als in Bereichen mit typischer, polygonaler Zellmorphologie. Tendenziell 
verursachten die Ablösung und der Transfer von LN/CS-funktionalisierten Proben 
die wenigsten Nekrosen in HCEC-Sheets. Dies könnte ein weiteres Indiz dafür sein, 
dass eine Funktionalisierung mit dem stark adhäsionsvermittelnden Peptid cRGD für 
eine effiziente Ablösung und einen schonenden Transfer von HCEC-Sheets weniger 
geeignet ist. Abgelöste Zellsheets zeigten zudem partiell oder sogar vollständig 
aufgebrochene interzelluläre Kontakte. Dies wurde im Rahmen von 
rasterelektronenmikroskopischen Untersuchungen auch durch IDE et al. beobachtet 
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[35]. Es ist daher vorstellbar, dass die mit dem Schaltprozess einhergehende 
Veränderung der zellulären Zugkräfte über das Zytoskelett an Tight Junctions und 
Adherens Junctions weitergegeben wird und deren Integrität beeinträchtigt. Dies 
könnte das Aufbrechen der interzellulären Kontakte verursacht und somit zur 
Bildung der beobachteten Löcher in transferierten Zellsheets geführt haben. Nach 
dem Transfer der HCEC-Sheets auf planare, artifizielle Kulturträger wurden diese 
Löcher durch migrierende und möglicherweise proliferierende HCEC wieder 
geschlossen. Unterstrichen wurden diese Beobachtungen durch den erfolgreichen 
Nachweis der funktionsassoziierten Proteine ZO-1 und Na+/K+-ATPase an 
regelrechter Lokalisierung einen Tag nach dem Transfer von HCEC-Sheets. 
Tendenziell wurden beste Resultate hinsichtlich der Ausprägung dieser Proteine in 
HCEC-Sheets beobachtet, die von LN/CS-funktionalisierten PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Proben abgelöst wurden. Auch IDE et al. wiesen an den Zellgrenzen 
lokalisiertes ZO-1 in abgelösten HCEC-Sheets nach und folgerten, dass fokale Tight 
Junction Komplexe gebildet wurden und nach der thermisch induzierten Ablösung 
erhalten blieben [35]. Die ablösungsbedingte Bildung kleiner Löcher in HCEC-Layern, 
die auf planare, artifizielle Kultursubstrate transferiert wurden, stellte darum in 
dieser Arbeit bei Verwendung der immortalisierten Modellzelllinie HCEC-12 kein 
Problem dar.  
Fibronektin war nach acht Tagen HCEC-Kultivierung auf PVME-PNiPAAm-
PVMEMA-Proben in Form langer Fasern in die EZM eingebettet und zudem stärker 
als Kollagen Typ IV und Laminin ausgeprägt. Im Einklang mit dieser Beobachtung 
wiesen auch IDE et al. einen allmählichen, signifikanten Anstieg der DESCEMET-
Membrankomponenten Fibronektin und Kollagen Typ IV bei primären HCEC, die 
über einen Zeitraum von zwei Wochen auf PNiPAAm-beschichteten Petrischalen 
kultiviert wurden, nach [35]. Dies unterstreicht die Rolle von Fibronektin als 
„frühem“, adhäsionsvermittelndem EZM-Protein [463] im Gegensatz zu 
Kollagen Typ IV und Laminin, welche bei primären HCEC erst nach einem längeren 
Kultivierungszeitraum nachgewiesen werden konnten [35]. Der durch IDE et al. 
beobachtete graduelle Anstieg an sezernierten Matrixproteinen an der basalen 
Zelloberfläche ähnelte dem Prozess der Bildung der DESCEMET-Membran während 
der cornealen Entwicklung [464, 465] und untermauert das strukturelle EZM-Muster, 
das in der hier vorliegenden Arbeit für die auf PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben 
kultivierten HCEC dokumentiert wurde. Auch einen Tag nach dem Transfer der 
Zellsheets auf planare Zellkulturträger konnten feine Fibronektinfasern, 
Kollagen Typ IV-Fasern und Laminin in den HCEC nachgewiesen werden. Da 
besonders Kollagen Typ IV und Laminin erst nach einer bestimmten 
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Kultivierungsdauer in Zellen beobachtet werden können [35], handelte es sich hierbei 
mit hoher Wahrscheinlichkeit um EZM-Komponenten, die von den PVME-
PNiPAAm-PVMEMA-Proben abgelöst und gemeinsam mit den HCEC auf die 
planaren Kulturträger transferiert wurden.  
Die Ablösung von EZM-Proteinen gemeinsam mit den Zellen ist mit Hinblick auf den 
Transfer von HCEC als intaktem Zellsheet sehr wichtig. Sie unterstützt sowohl die 
Integrität des fragilen, einschichtigen Gewebes während einer potentiellen 
chirurgischen Handhabung, als auch dessen Adhäsion an und Integration in das 
Zielgewebe [466], also beispielsweise das Stroma einer Spender- oder 
Empfängercornea. Dadurch wird eine Fixierung des Gewebes durch Nähte 
möglicherweise überflüssig [34]. Um die Stabilität des Sheets zu erhöhen, kann die 
Sezernierung von EZM-Molekülen und deren stabile Anordnung durch Zusatz von 
makromolekularen Agenzien, die zum „Makromolekularen Gedränge“ (englisch 
„macromolecular crowding“) bzw. zum „Volumenausschlusseffekt“ (englisch 
„excluded volume effect“) führen, stimuliert werden [467, 468] (Abbildung 5-1). 
„Macromolecular crowding“ besagt, dass 5 % bis 40 % des inneren Volumens einer 
Zelle von Makromolekülen eingenommen werden [469, 470]. Der „excluded volume 
effect“ beschreibt, dass aufgrund sterischer Ausschlüsse globuläre Makromoleküle 
effektiv nur einen geringen prozentualen Anteil des theoretisch frei zur Verfügung 
stehenden Volumens einer Zelle einnehmen können, weil das Volumen der Zelle 
bereits durch andere, „sperrige“ Makromoleküle besetzt ist [471]. „Macromolecuar 
crowding“ beeinflusst die Assoziation und Konformation von Makromolekülen und 
spielt eine wichtige Rolle bei allen biologischen Prozessen, die von der Ausbildung 
nicht-kovalenter Bindungen oder entsprechender Molekülkonformationen abhängig 
sind. Dazu gehören auch die Nukleinsäure- und Proteinbiosynthese, der 
Zellstoffwechsel, zelluläre Signaltransduktionskaskaden, Genexpression und 
Funktionsweisen dynamischer Systeme [469], z. B. unterstützte die Zugabe von 
Dextransulfat zu Fibroblastenkulturen die Umsetzung von Prokollagen zu Kollagen 
[472]. Es ist daher denkbar, dass durch den Zusatz makromolekularer Agenzien, wie 
beispielsweise Poly(Ethylenglycol) (PEG) oder Ficoll, einem stark verzweigten, 
hydrophilen Polysaccharid, die Sekretion und Anordnung von EZM-Molekülen auch 
bei Kulturen cornealer Endothelzellen (sowohl bei immortalisierten als auch primären 
HCEC) anregen und verbessern und somit die Stabilität eines Zellsheets für den 
Transfer steigern könnten. Allerdings dürfen die verwendeten Agenzien keinen 
negativen Effekt auf die Zellvitalität ausüben, wie es beispielsweise für Dextran, 
welches als kurzzeitiges Supplement zur Entquellung von Spenderhornhäuten im 
Rahmen der Organkultivierung Anwendung findet, der Fall ist [11, 473, 474]. Dextran 
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wird von HCEC aufgenommen und akkumuliert in diesen, da es aufgrund seiner 
überwiegend α-1,6-glykosidischen Bindungen nicht von den Zellen abgebaut werden 
kann. Eine längere Exposition und somit höhere unphysiologische Akkumulation von 
Dextran in den Zellen führt zum Zelltod [475–478]. 
Eine weitere Möglichkeit, die Stabilität des Zellsheets durch Anregung der EZM-
Produktion zu erhöhen, besteht in der mechanischen Konditionierung (Abbildung 
5-1). Diese führt in Kombination mit einem adäquaten Kulturmedium und 
Wachstumssubstrat zur Bildung eines robusten, künstlich generierten Gewebes, 
welches mechanischen Belastungen besser standhält [479]. Dies ist besonders bei 
Geweben des kardiovaskulären Systems oder des Bewegungsapparates von 
Bedeutung. So konnte bereits im Jahr 1976 gezeigt werden, dass die mechanische 
Konditionierung von arteriellen glatten Muskelzellen die Synthese von EZM-
Komponenten stimuliert [480]. Durch Beschichtung eines speziellen Silikon-
Kulturträgers mit PNiPAAm gelang es LEE et al. ein Zellkultursubstrat zu entwickeln, 
das sowohl die mechanische Konditionierung kultivierter Fibroblasten als auch deren 
thermisch induzierte Ablösung ermöglichte [479]. Es ist daher denkbar, dass eine 
adäquate mechanische Konditionierung die Stabilität cornealer Endothelzellsheets 
verbessern und damit das Aufreißen des Zellsheets im Rahmen der thermisch 
induzierten Ablösung und des Transfers vermindern kann. Man könnte flexible 
Silikon-Kulturträger mit PVME-PNiPAAm-PVMEMA beschichten und dann sowohl 
für die Kultivierung und mechanische Konditionierung von HCEC-Layern als auch 
für die schonende, thermisch induzierte Ablösung nutzen. Wichtig bei der 
Entwicklung eines derartigen Systems für corneale Endothelzellen ist jedoch zunächst 
die Frage, inwieweit das Gewebe in vitro periodischen mechanischen Einflüssen 
standhält und unter welchen mechanischen Einflüssen es möglicherweise geschädigt 
wird. Darum ist bei der Entwicklung eines solchen Systems die genaue Einstellung 
und Untersuchung der Amplitude, Frequenz und Dauer der periodischen 
Krafteinwirkung für kultivierte HCEC erforderlich. 
Der ursprüngliche Gedanke bei der Verwendung thermisch schaltbarer 
Zellkultursubstrate bestand in der Möglichkeit, corneales Endothel unter schonenden 
Bedingungen künstlich zu etablieren und dieses Gewebe anschließend ohne den 
Einsatz eines zusätzlichen, unterstützenden Trägermaterials zu transplantieren. Die 
Ergebnisse dieser Arbeit unterstrichen jedoch, dass das corneale Endothel in seiner 
Struktur als Monolayer sehr fein und anfällig ist, so dass ein Transfer in vitro oder 
eine Transplantation in vivo ohne ein temporär unterstützendes Trägermaterial sehr 
schwierig wäre. Von dem Gedanken des vollständig Träger-freien Transfers 
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gezüchteter cornealer Zellsheets auf neue artifizielle oder natürliche Kultursubstrate 
musste man sich darum lösen. Für den Transfer von HCEC-Sheets wurden darum in 
dieser Arbeit kommerziell erhältliche Zelluloseacetatmembranen als temporäre 
Hilfsmittel verwendet. Diese waren wichtig, um das Aufrollen und das Zerreißen 
abgelöster HCEC-Layer zu verhindern und somit die Handhabung und den Transfer 
der fragilen Monolayer auf neue Kulturträger zu ermöglichen.  
HCEC-Sheets wurden in dieser Arbeit auf planaren Zellkulturträgern kultiviert. 
Dementsprechend war ein abgelöstes Zellsheet an die Geometrie eines planaren 
Trägers angepasst. Der Transfer auf neue, artifizielle, ebenfalls planare 
Kultursubstrate gestaltete sich relativ einfach, weil sich die Zelluloseacetatmembran 
mit dem abgelösten Zellsheet gut an die planare Oberfläche des neuen Kulturträgers 
anschmiegte. So gelang es, große, zusammenhängende Bereiche des HCEC-Layers zu 
übertragen. Mit wachsender experimenteller Expertise steigerte sich auch der 
Transfererfolg, so dass sogar vollständige HCEC-Sheets ohne Falten oder 
zusammengeschobene Bereiche auf planare Kulturträger übertragen werden konnten. 
Im Vergleich dazu muss sich das Zellsheet beim Transfer auf ein konkaves 
Zielgewebe an dessen Geometrie neu anpassen. Damit sind weitere mechanische 
Beanspruchungen des fragilen HCEC-Sheets verbunden, die zu einer zusätzlichen 
Beeinträchtigung der Qualität des transferierten Zellsheets führen. So war es häufig 
nur möglich, kleine Stücke des HCEC-Sheets auf porcine Corneae zu transferieren 
und dies zumeist nur in den peripheren und damit für den Transfer besser 
zugänglichen Bereichen des Empfängergewebes. Die verwendete Zelluloseacetat-
membran ist zudem relativ starr und schmiegt sich nur schlecht in die Kurvatur des 
cornealen Zielgewebes ein. Dieses Problem konnte nur mäßig durch das Einschneiden 
der trockenen Membran und das Zentrifugieren des Membran-Zellsheet-Konstrukts 
an die Cornea behoben werden. Diese Vorgehensweisen stellen bislang keine 
optimale Lösung dar, da das Zellsheet dadurch zusätzlich mechanisch beansprucht 
und automatisch zusammengeschoben wird. Ähnlich der Vorgehensweise bei 
artifiziellen, planaren Kultursubstraten ist es aber vorstellbar, beschwerende 
Deckgläschen, möglicherweise konvexe Linsen, zu verwenden, die das Anschmiegen 
der Zelluloseacetatmembran vor allem im zentralen Bereich und damit die Adhäsion 
größerer Stücke des HCEC-Sheets an die Cornea unterstützen. Dabei muss zunächst 
geprüft werden, ob diese Linsen zu einer weiteren mechanischen Beanspruchung und 
damit qualitativen Beeinträchtigung des transferierten HCEC-Layers führen würden.  
Ein weiterer Nachteil der Zelluloseacetatmembran besteht darin, dass sie mutmaßlich 
nicht für den intraokulären Transfer eines HCEC-Sheets geeignet ist. Das Zellsheet 
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haftet nur aufgrund schwacher Sogkräfte an der Membran. Sobald das Membran-
Zellsheet-Konstrukt in die Vorderkammer des Auges eingebracht werden und mit 
Kammerwasser in Berührung kommen würde, käme es vermutlich zu einer Ablösung 
des Zellsheets von der Membran. Dies macht die intraokuläre Transplantation unter 
Beibehaltung der Orientierung des Gewebes und eine stabile, faltenfreie Adhäsion 
des fragilen HCEC-Sheets nicht realisierbar. Für die Optimierung des Transfers von 
Zellsheets auf konkave Corneae bzw. für die Ermöglichung der intraokulären 
Transplantation sollte darum anstelle der hier genutzten Zelluloseacetatmembran die 
Verwendung alternativer, unterstützender Membranen oder Gele evaluiert werden. 
Ferner ist die stabile Adhäsion von HCEC-Sheets an der DESCEMET-Membran oder 
dem Stroma von cornealem Spendergewebe eine entscheidende Voraussetzung für 
das langfristige Überleben transferierter Endothelzellsheets, für die Integration in das 
Empfängergewebe und für die Bildung eines neuen funktionellen Endothels in vivo, 
das die Transparenz der Cornea wiederherstellen und dauerhaft aufrechterhalten 
kann. Die Problematiken des schonenden Transfers und der stabilen Adhäsion 
lamellärer Transplantate ohne die Verwendung von Nähten wurde bereits vielfach im 
Rahmen der posterioren lamellären Keratoplastiken (PLK) für die „Descemet‘s 
Stripping (Automated) Endothelial Keratoplasty“ [DS(A)EK] [153] und die 
„Descemet’s Membrane (Automated) Endothelial Keratoplasty“ [DM(A)EK] [150, 155, 
156] beschrieben. Häufig kommt es bei diesen Keratoplastiken zum Aufrollen und zu 
Dislokationen des lamellären Transplantats, was eine Wiederanlegung an die 
Empfängercornea durch erneute Luftinjektion, also eine wiederholte chirurgische 
Intervention und mechanische Manipulation, erforderlich macht [156, 158]. Der 
Transfer der HCEC-Sheets, ob künstlich generiert oder natürlich gewachsen, und 
deren stabile Adhäsion an das konkave Zielgewebe stellen somit eine große, bislang 
noch nicht zufriedenstellend gemeisterte Herausforderung dar. 
Eine alternative Möglichkeit, das fragile Zellsheet zu stabilisieren, wurde von 
LAI et al. etabliert, die eine Gelatinescheibe als stabiles, biodegradierbares und 
adhäsionsunterstützendes Werkzeug für den intraokulären Transfer von cornealen 
Endothelzellsheets nutzten [389]. Als Weiterentwicklung dieses Systems wurde ein 
poröser Gelatineträger vorgestellt, der aufgrund seiner Porosität die 
Nährstoffversorgung transplantierter cornealer Endothelzellen durch das 
Kammerwasser erleichtern soll [351, 390]. In Anlehnung an diese Studien wurden im 
Rahmen erster Vorversuche schwammartige, poröse Hydrogele, sogenannte Cryogele 
[481], als temporär unterstützende Tools für die Ablösung und den Transfer von 
HCEC-Sheets untersucht (Abbildung 5-1). Diese porösen Hydrogele erwiesen sich als 
gute Alternative zu den Zelluloseacetatmembranen, da sie eine vollständige 
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Ablösung und einen guten Transfer auf neue artifizielle Kultursubstrate bereits nach 
30 min Inkubation der thermisch schaltbaren Zellkultursubstrate bei 4 °C erlaubten. 
Verkürzte Inkubationszeiten bei 4 °C für die thermisch induzierte Ablösung von 
HCEC-Sheets sind wie oben bereits ausgeführt vorsorglich als vorteilhaft zu 
betrachten. Des Weiteren sind die porösen Hydrogele einerseits mechanisch stabil, 
was eine gute Handhabung erlaubt, andererseits sind sie flexibel, wodurch sie sich 
wahrscheinlich gut an die Kurvatur einer natürlichen Cornea anpassen. Aufgrund 
seiner biokompatiblen Eigenschaften sowie der Porosität und der damit verbundenen 
Gewährleistung der Nährstoffversorgung des Endothelzellsheets ist es nicht 
notwendig, das poröse Hydrogel unmittelbar nach dem Transfer des Zellsheets 
abzulösen. Im Gegensatz zu Zelluloseacetatmembranen besteht daher die 
Möglichkeit, das Gel-Zellsheet-Konstrukt über einen längeren Zeitraum auf der 
Cornea zu belassen und damit die Adhäsion des HCEC-Sheets zu unterstützen. 
Ferner bieten auch poröse Hydrogele durch die Wahl einer geeigneten chemischen 
Zusammensetzung die Möglichkeit zur Biofunktionalisierung mit Zytokinen oder 
anderen biologisch aktiven Substanzen, die sich positiv auf das Überleben, die 
Anheftung und das Wachstum der Endothelzellsheets auf einer Cornea ex vivo und 
auch in vivo nach einem intraokulären Transfer des Gel-Zellsheet-Konstrukts 
auswirken könnten [482–487]. Wichtig sind in diesem Zusammenhang sogenannte 
Freisetzungsstudien, bei denen untersucht wird, welche Konzentration einer 
biologisch aktiven Substanz in einem bestimmten Zeitfenster und unter spezifischen 
Umgebungsbedingungen (Temperatur, pH-Wert, in vitro oder in vivo) von dem 
porösen Hydrogel abgegeben und für die Zellen zugänglich wird. Auch diese 
Parameter beeinflussen das schlussendliche Zellverhalten und müssen systematisch 
evaluiert werden. Sowohl bei direkter Zugabe von biologisch wirksamen Substanzen 
in das Kulturmedium als auch bei der der allmählichen Bereitstellung durch 
Biomaterialien wie poröse Hydrogele, ist die systematische Untersuchung einer 
geeigneten Konzentration, möglicher Kombinationen von biologisch wirksamen 
Substanzen, deren Wechselwirkung und damit verbundene Effekte, oder auch der 
Einfluss spenderabhängiger Unterschiede bei primären HCEC unabdingbar.  
Ein weiterer Aspekt, der poröse Hydrogele für zukünftige Anwendungen interessant 
macht, ist die Möglichkeit, poröse Hydrogele zu erzeugen, die entweder enzymatisch, 
beispielsweise durch Matrixmetalloproteinasen, oder auch hydrolytisch abgebaut 
werden können [483, 484, 488]. Dadurch könnten Hydrogel-Zellsheet-Konstrukte 
zeitweise auf einer Spenderhornhaut oder sogar nach intraokulärer Transplantation 
auf der Patientencornea in der Vorderkammer belassen werden. Poröse Hydrogele 
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könnten auf diese Weise nicht nur die Adhäsion von HCEC-Sheets unterstützen, 
sondern auch deren Ablösung verhindern. Die Option der Biofunktionalisierung mit 
biologisch wirksamen Substanzen verstärkt dieses Potential der porösen Hydrogele. 
Der Problematik der Ablösung von transferierten Zellsheets in vitro auf 
Spendercorneae und in vivo auf Patientencorneae könnte so möglicherweise begegnet 
werden. Des Weiteren stellen poröse Hydrogele in diesem Zusammenhang vielleicht 
auch eine Alternative zu der Injektion von Luft zur Unterstützung der Adhäsion von 
Endothellamellen bei der PLK dar. Anstelle einer Luftblase würde dann ein durch das 
Kammerwasser aufgequollenes poröses Hydrogel das Transplantat an die DESCEMET-
Membran oder das Stroma des cornealen Empfängergewebes drücken und zudem 
dessen Nährstoffversorgung weiterhin gewährleisten. Wie auch bei der Verwendung 
anderer biodegradierbarer Materialien ist es wichtig zu gewährleisten, dass sowohl 
das Biomaterial selbst als auch dessen Abbauprodukte keine Immunreaktion 
hervorrufen oder andere schädigende Wirkungen auf das corneale Endothel bzw. bei 
einem intraokulären Transfer auf das umgebende Gewebe ausüben. So muss 
beispielsweise sichergestellt werden, dass die Abbauprodukte des porösen Hydrogels 
nicht zu einer Blockierung des Kammerwinkels führen und somit den 
kontinuierlichen Abfluss des Kammerwassers nicht stören.  
In dieser Arbeit wurden noch keine Daten dazu erhoben, wie viel Zeit es in Anspruch 
nimmt, bis ein künstlich generiertes corneales Endothelzellsheet tatsächlich stabil an 
der DESCEMET-Membran einer Spendercornea anheftet, so dass das gesamte corneale 
Gewebe einschließlich dem transferierten Endothel auch mechanischen 
Beanspruchungen, beispielsweise im Rahmen einer perforierenden Keratoplastik 
(pKP), standhalten würde. Die kleinen Stücke der HCEC-Layer schienen einen Tag 
nach dem Transfer auf porcine Corneae stabil an der DESCEMET-Membran adhäriert. 
Darum wird für zukünftige Versuche eine Mindestkultivierungszeit von einem Tag, 
besser jedoch von vier Tagen vorgeschlagen. Bei Verwendung primärer HCEC ist 
diese Mindestkultivierungszeit der Corneae nach dem Transfer von HCEC-Sheets 
möglicherweise noch länger. Im Vergleich zu primären HCEC weisen immortalisierte 
HCEC eine sehr gute Proliferationsrate auf, wodurch eventuelle Schädigungen der 
immortalisierten Zellen besser ausgeglichen und vielleicht gar nicht bemerkt werden. 
So bildeten immortalisierte HCEC nach direkter Ausbringung als Suspension auf 
endothelfreie humane Corneae einen konfluenten, funktionellen Endothelzelllayer 
mit einer Zelldichte von etwa 2.400 Zellen pro mm2 [449]. Dies war ein sehr gutes 
Ergebnis, denn erst ab einer Mindestzelldichte von 2.000 HCEC pro mm2 werden 
Spendercorenae für eine Keratoplastik verwendet. Im Vergleich dazu konnten bei 
Verwendung primärer HCEC lediglich Zelldichten von maximal 1.800 Zellen 
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pro mm2 erreicht werden, welche auch durch eine Erhöhung der Anzahl initial 
ausgebrachter HCEC in Suspension nicht erhöht werden konnten [346]. Die 
Morphologie und Dichte der mit primären HCEC auf endothelfreien Spendercorneae 
erzeugten Monolayer waren von dem Differenzierungszustand und damit auch von 
der verwendeten Isolierungsmethode und anschließenden Kultivierungsmethode für 
die primären HCEC abhängig [43, 346–348]. Vor allem die Beobachtung, dass primäre 
HCEC nach Ausbringung als Suspension auf eine Cornea nicht zu einem Endothel 
mit ausreichender Zelldichte anwachsen, verdeutlicht, dass die Erzeugung primärer 
HCEC-Sheets in vitro notwendig ist. Dies kann idealerweise mit thermisch schaltbaren 
Zellkulturträgen unter optimierten Bedingungen geschehen, so dass die Bildung 
funktioneller, transferierbarer Monolayer mit einer typischen Zellmorphologie und 
mit einer Mindestzelldichte von 2.000 Zellen pro mm2 ermöglicht wird. 
Des Weiteren untermauern die Ergebnisse aus den Experimenten der Transplantation 
von Suspensionen primärer HCEC auf humane Cornaea die Bedeutung der 
systematischen Untersuchung, der Sicherstellung und gegebenenfalls auch der 
Unterstützung der Adhäsion und des Überlebens und der Induzierung der 
Proliferation von primären HCEC-Sheets, die auf humanes corneales Gewebe 
transferiert wurden. Für weitere Entwicklungen des hier vorgestellten Systems wird 
wie für die Kultivierung primärer HCEC auf dem thermisch schaltbaren PVME-
PNiPAAm-PVMEMA-Träger auch für die Kultivierung von Corneae mit 
transferierten Endothelzellsheets die Evaluierung von SFM und die 
Supplementierung des Kulturmediums mit Zytokinen bzw. anderen biologisch 
aktiven Substanzen vorgeschlagen. Diese Vorgehensweise könnte bei Zellsheets aus 
immortalisierten und auch aus primären HCEC von großem Vorteil für die Adhäsion 
und das Überleben eines funktionellen, in das Zielgewebe integrierten cornealen 
Endothelsheets sein. Bei der in Europa vorrangig durchgeführten Organkultivierung 
werden Spendercorneae für bis zu vier Wochen bei 31 °C bis 37 °C in Kulturmedium 
gelagert, welches auf Minimal Essential Medium (MEM) basiert und das mit fötalem 
bovinem Serum, Antibiotika und Antimycotika versetzt ist. Während der 
Organkultivierung kommt es zu deutlichen Veränderungen des cornealen Endothels, 
die sich u. a. in einer Verminderung der Zelldichte um bis zu 30 % nach 28 Tagen 
Organkultivierung [489] und der Zellmorphologie cornealer Endothelzellen äußern 
[473]. Eine Möglichkeit, diesem Zellverlust zu begegnen, besteht in der Verbesserung 
der Kultivierungsbedingungen für corneales Spendergewebe, z. B. durch 
Verwendung optimierter, serumfreier Medien, wie das oben bereits erwähnte Human 
Endothelial-SFM [165, 169]. In Anlehnung an diese Beobachtungen sollte für die 
Kultivierung humaner Corneae mit transferierten HCEC-Sheets ebenfalls die 
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Verwendung von SFM evaluiert werden. Des Weiteren bietet die Supplementierung 
des Kulturmediums mit diversen Zytokinen, wie beispielsweise FGF-2 [43, 442, 448, 
449, 490, 491], EGF [450, 451], IGF [450], MGF [452], VIP und CNTF [453], oder 
anderen biologisch aktiven Substanzen, wie z. B. dem ROCK-Inhibitor Y-27632 [83–
85], die Möglichkeit, die Adhäsion, die Proliferation und das Überleben transferierter 
primärer HCEC-Sheets auf Corneae in vitro oder sogar in vivo anzuregen.  
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Abbildung 5-1: Übersicht zu Optimierungsmöglichkeiten für die zukünftige Generierung 
von HCEC-Sheets und deren Transfer  
Eine Unterstützung der Adhäsion und Proliferation primärer HCEC auf dem thermisch 
schaltbaren Zellkulturträger könnte durch Supplementierung des Wachstumsmediums mit 
biologisch aktiven Substanzen oder auch durch eine transiente genetische Manipulation der 
Zellen selbst erreicht werden. Durch „macromolecular crowding“ oder durch Mechanische 
Konditionierung könnten die Sezernierung und stabile Anordnung von EZM-Molekülen 
angeregt und somit die Stabilität des HCEC-Sheets verbessert werden. Poröse Hydrogele 
bieten eine Möglichkeit die HCEC-Sheets im Rahmen der thermisch induzierten Ablösung 
und des Transfers auf eine Cornea mechanisch zu unterstützen sowie die korrekte 
Positionierung und Adhäsion des HCEC-Sheets zu erleichtern. Dabei könnten die porösen 
Hydrogele als Reservoir für biologisch aktive Substanzen fungieren und/oder 
biodegradierbar gestaltet werden.  
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5.2   Bedeutung der Forschungsergebnisse für die klinische 
Anwendung 
Weltweit ist die corneale Erblindung nach der Katarakt („Grauer Star“, Trübung der 
Augenlinse), dem Glaukom („Grüner Star“, Schädigung des Sehnervs) und der 
altersbedingten Makuladegeneration (Schädigung der Netzhaut) die vierthäufigste 
Ursache für eine Beeinträchtigung der Sehkraft [8]. Dabei spielt vor allem der Verlust 
der transparenzerhaltenden Funktionalität des cornealen Endothels eine wichtige 
Rolle. Ein durch corneale Erblindung hervorgerufener Verlust der Sehfähigkeit wird 
standardmäßig durch eine Keratoplastik therapiert. Wichtigste Auswahlkriterien für 
eine Spendercornea, die für eine Keratoplastik genutzt werden soll, sind die Dichte 
und die Morphologie der cornealen Endothelzellen [11, 12]. Logistische 
Einschränkungen bei der Gewebespende, gesellschaftspolitische und ethisch-religiöse 
Variablen [13, 492–494] und der demographische Wandel führen zu einem Mangel an 
adäquatem cornealem Spendergewebe. Des Weiteren kommt es durch ungenügende 
Methoden bei der Prozessierung und Lagerung im Rahmen der Organkultivierung, 
des Transports und der eigentlichen Transplantation zu einer Verminderung der 
cornealen Endothelzelldichte und zu einer Beeinträchtigung der endothelialen 
Vitalität [160, 161]. Laut Schätzungen der Deutschen Gesellschaft für 
Gewebetransplantation (DGFG) werden in Deutschland jährlich etwa 6.000 
Keratoplastiken durchgeführt, der tatsächliche Bedarf liegt allerdings bei mindestens 
8.000 Keratoplastiken [13]. Einhergehend mit Schmerzen, dem Verlust der Sehkraft 
und einer Verminderung der Lebensqualität der Patienten, sinkt das Potential der 
Wiederherstellung des Sehvermögens mit steigender Wartezeit unaufhaltsam [14, 15]. 
Somit entsteht ein Bedarf an klinisch anwendbaren Alternativen für adäquates 
corneales Spendermaterial.  
Das Tissue Engineering von cornealem Gewebe bietet gemeinsam mit vielfältigen 
Erkenntnissen und Errungenschaften aus den Gebieten der Molekular- und 
Zellbiologie die Möglichkeit, das Banking von cornealem Gewebe zu verändern und 
so einen Beitrag zu leisten, der Knappheit an qualitativ adäquatem cornealen 
Spendergewebe zu begegnen. Eine Herangehensweise besteht in der künstlichen 
Züchtung eines cornealen Endothels, welches für die Aufwertung einer 
Spendercornea genutzt werden könnte, die ansonsten aufgrund einer unzureichenden 
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Endothelzellqualität verworfen werden müsste. Derartig aufgewertete Corneae 
könnten somit beispielsweise einer pKP zugeführt werden. 
In der hier vorliegenden Arbeit wurden auf PVME basierende thermisch schaltbare 
Zellkulturträger entwickelt und für die reproduzierbare Gewinnung funktioneller 
cornealer Endothelzelllayer genutzt. Des Weiteren wurden Methoden entwickelt, um 
diese Zellsheets auf neue artifizielle Kultursubstrate und auf porcine Corneae zu 
transferieren. Die Generierung und der Transfer von cornealen Endothelzellsheets 
konnten bereits unter Verwendung PNiPAAm-basierter Zellkulturträger 
demonstriert werden [35–41]. Im Vergleich zu PNiPAAm-basierten Kulturträgern 
liegt der große Vorteil des in dieser Arbeit vorgestellten PVME-basierten Systems in 
der Möglichkeit, die physikochemischen und biologischen Eigenschaften des Trägers 
ganz gezielt zu modulieren und somit an die Ansprüche der Zellen bzw. des Gewebes 
anzupassen. Dies ist ein sehr wichtiges Kriterium im Hinblick auf die angestrebte 
Verwendung primärer HCEC unter serumfreien Bedingungen. 
In der Vergangenheit wurden verschiedene Methoden zur künstlichen Erzeugung 
eines cornealen Endothels untersucht. Eine Vorgehensweise bestand in der direkten 
Ausbringung cornealer Endothelzellen als Suspension auf corneales Gewebe, dessen 
eigenes Endothel zuvor entfernt worden war [344–346, 495]. Die cornealen 
Endothelzellen bildeten einen Monolayer, dessen Zelldichte mit 1.800 Zellen pro mm2 
jedoch zu gering für die Verwendung des Gewebes im Rahmen einer pKP wäre [346–
348]. Das thermisch schaltbare Zellkultursubstrat erlaubte unter Verwendung 
immortalisierter HCEC dagegen die Generierung von Zelllayern mit einer sehr hohen 
Zelldichte von bis zu 5.000 Zellen pro mm2. Faktoren aus der DESCEMET-Membran 
oder dem Kammerwasser [70], die möglicherweise zu einer vorzeitigen Inhibierung 
der Proliferation injizierter, primärer HCEC und zu deren Kontaktinhibition führten, 
sind auf dem artifiziellen PVME-basierten System, das in seiner chemischen 
Zusammensetzung genau definiert ist, nicht vorhanden. Dies und die Möglichkeiten 
zur Unterstützung der Proliferation und Differenzierung primärer HCEC durch 
Anpassung der physikochemischen und biologischen Eigenschaften des Kulturträgers 
unterstreichen die Wahrscheinlichkeit der Bildung eines funktionellen, 
transferierbaren Endothelzellsheets mit ausreichender Zelldichte von mindestens 
2.000 Zellen pro mm2 auch bei Verwendung primärer HCEC auf dem PVME-Träger. 
Des Weiteren stellen bei der direkten Injektion von Suspensionen primärer cornealer 
Endothelzellen in die Vorderkammer eines Patienten die gleichmäßige Verteilung 
und gezielte, ausschließliche Adhäsion der Zellen an die DESCEMET-Membran bzw. 
das posteriore corneale Stroma und nicht an die Iris, die Linse oder das 
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Trabekelmaschenwerk, eine große Herausforderung dar [496]. Um eine 
ausschließliche Adhäsion der HCEC an die DESCEMET-Membran bzw. das posteriore 
corneale Stroma zu gewährleisten, wäre eine Positionierung des Kopfes des Patienten 
mit dem Gesicht nach unten über mehrere Stunden hinweg notwendig. Dies wäre 
sehr unangenehm für den Patienten. Als einen möglichen Lösungsansatz für diese 
Problematik wurde die Verwendung von superparamagnetischen Mikrosphären 
vorgeschlagen [349]. In einem sogenannten Vorderkammermodell konnten diese in 
die cornealen Endothelzellen inkorporieren und bildeten bei Applikation eines vor 
der Spenderhornhaut platzierten Magneten einen gleichmäßigen Zelllayer in vitro 
[349]. Superparamagnetische Mikrosphären wurden wahrscheinlich endozytotisch in 
das Zytoplasma aufgenommen [497] und beeinträchtigten die Vitalität von HCEC in 
vitro innerhalb eines Beobachtungszeitraumes von zwei bis acht Tagen nicht. Mit 
superparamagnetischen Mikrosphären behandelte corneale Endothelzellen des 
Kaninchens wurden daraufhin in vivo in die Vorderkammer von Kaninchen injiziert 
[497]. Ein Jahr nach der Behandlung konnte im Vergleich zu nicht-behandelten 
Corneae eine hohe Endothelzelldichte im Zentrum behandelter Corneae 
nachgewiesen werden. Des Weiteren konnten keine Eisenpartikel im cornealen 
Endothel nachgewiesen werden, wobei der dafür verantwortliche Mechanismus nicht 
untersucht wurde. Durch diese Methode konnte jedoch nicht sichergestellt werden, 
dass es nicht zur Bildung von Anhäufungen oder Multilayern, besonders im Zentrum 
von Empfängercorneae kommt. Des Weiteren könnten die Eisenpartikel langfristig zu 
einer Schädigung humaner cornealer Endothelzellen führen, die ein wesentlich 
geringeres Regenerationspotential besitzen als corneale Zellen des Kaninchens [343]. 
Bislang wurde dieses Verfahren noch nicht klinisch angewandt. Im Gegensatz zur 
Vorgehensweise der Injektion von Zellen in Suspension bietet die Verwendung des 
thermisch schaltbaren Systems den Vorteil der präoperativen Generierung eines 
bereits etablierten Zellverbandes, bestehend aus einem Monolayer mit gleichmäßig 
verteilten Zellen. Dieser Layer kann gezielter und kontrollierter im Patientenauge 
platziert werden, als direkt injizierte Zellen in Suspension [27]. Des Weiteren ist die 
Behandlung der Zellen durch superparamagnetische Mikrosphären und damit die 
mögliche Induzierung einer langfristigen Beeinträchtigung primärer HCEC in vivo bei 
Verwendung thermisch schaltbarer Zellkultursubstrate nicht notwendig. 
Einen weiteren Ansatz für die künstliche Erzeugung eines cornealen Endothels bietet 
die Verwendung von Trägermaterialien, die sowohl als Kultursubstrate für das 
Wachstum cornealer Endothelzellen in vitro genutzt als auch gemeinsam mit den 
Endothelzellen auf eine Cornea in vitro oder in vivo transplaniert werden. Das 
corneale Endothel ist in seiner Struktur als Monolayer sehr fein und anfällig, so dass 
Kapitel 5 – Diskussion 
160 
eine Transplantation ohne ein unterstützendes Trägermaterial sehr schwierig wäre. 
Dies wurde auch in dieser Forschungsarbeit deutlich, als sich bereits während des 
Prozesses der thermisch induzierten Ablösung Löcher im Zelllayer bildeten. Für den 
Transplantationserfolg ist die Wahl eines geeigneten Trägermaterials darum sehr 
wichtig. Dieses muss die Etablierung eines funktionellen HCEC-Layers mit 
ausreichender Endothelzelldichte unterstützen. Des Weiteren darf das 
Trägermaterial, welches ja gemeinsam mit dem Zelllayer transplantiert wird, keine 
Immunreaktionen oder andere unerwünschten, systemischen Reaktionen 
hervorrufen. Schließlich darf es den durch das corneale Endothel realisierten 
Transport von Nährstoffen und Flüssigkeit und das damit verbundene Gleichgewicht 
des stromalen Wasserhaushaltes durch eine Vergrößerung der subendothelialen 
Diffusionsstrecke nicht stören.  
Als natürlich gewachsene Membranen und Matrices wurden Amnionmembran [357, 
358], DESCEMET-Membran [359], vordere Linsenkapsel [360], dezellularisiertes 
humanes corneales Stroma [182] bzw. dezellularisierte porcine Corneae [361, 362] und 
dezellularisierte, bovine posteriore corneale Lamellen [363] untersucht. Diese 
Materialien, insbesondere die DESCEMET-Membran und auch dezellularisierte 
corneale Gewebe, sind im Hinblick auf ihre physikochemischen Eigenschaften 
wahrscheinlich am besten als Trägermaterialien für corneale Endothelzellen geeignet, 
da sie das natürliche Wachstumssubstrat des cornealen Endothels bilden. Darüber 
hinaus sind in natürlichen Membranen viele biologisch aktive Substanzen 
gespeichert, welche die Adhäsion und die Proliferation cornealer Endothelzellen 
fördern können. Beispielsweise wird die Amnionmembran aufgrund ihrer anti-
inflammatorischen, anti-angiogenen und wundheilungsfördernden Eigenschaften 
routinemäßig zur Unterstützung von Wundheilungsprozessen nach schweren 
Verletzungen der Augenoberfläche eingesetzt [355, 356]. Andererseits können in den 
Membranen oder dezellularisierten Matrices sequestrierte Substanzen zu 
unerwünschten, systemischen Reaktionen führen. So wird vermutet, dass biologisch 
aktive Substanzen der DESCEMET-Membran die Proliferation von HCEC unterdrücken 
[70, 438]. Ferner besteht bei Verwendung natürlich gewachsener Membranen oder 
dezellularisierter Matrices das Risiko der Übertragung von Infektionserregern. Des 
Weiteren kann nicht gewährleistet werden, dass im Rahmen der Dezellularisierung 
von cornealem Gewebe Epithelzellen, stromale Keratozyten, zelluläre Reste oder 
andere biologisch aktive Substanzen zu 100 % aus der Matrix entfernt wurden. Diese 
könnten möglicherweise zu einer Kontamination der Endothelzellkultur oder zu einer 
Immunantwort führen, was besonders bei Verwendung von xenogenem Gewebe 
kritisch ist. Außerdem könnten durch den Vorgang der Dezellularisierung Strukturen 
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der Matrix verändert oder zerstört werden, die für eine Ansiedlung cornealer 
Endothelzellen essentiell sind.  
PVME-basierte, thermisch-schaltbare Zellkulturträger sind indes in ihren 
physikochemischen und biologischen Eigenschaften genau definiert. Des Weiteren 
wird das thermisch schaltbare Kultursubstrat nicht auf eine Spender- oder 
Empfängercornea übertragen, sondern ausschließlich für die Endothelzell-
kultivierung in vitro genutzt. Darum ist das Risiko der Übertragung von 
Infektionskrankheiten, des Hervorrufens von Immunreaktionen oder anderen 
unerwünschten lokalen oder systemischen Reaktionen verursacht durch das 
Trägermaterial nicht gegeben. Dies und die Möglichkeiten zur Unterstützung der 
Proliferation und Differenzierung primärer HCEC durch Modulierung der 
physikochemischen und biologischen Eigenschaften des Kulturträgers unterstreichen 
die Wahrscheinlichkeit der Bildung eines funktionellen Endothelzellsheets aus 
primären HCEC auf dem PVME-basierten Träger und sprechen für dessen 
Verwendung als Alternative zu natürlich gewachsenen Membranen und 
dezellularisierten Matrices. Ein weiterer Aspekt, der eher gegen die Verwendung 
natürlich gewachsener Membranen spricht, ist, dass nur gesundes Gewebe, das nur 
begrenzt verfügbar ist, für die künstliche Generierung eines cornealen Endothels 
geeignet ist. So ist das Wachstum primärer HCEC auf pathologisch veränderten 
DESCEMET-Membranen, wie beispielsweise bei der Fuchs’schen Endotheldystrophie, 
beeinträchtigt [359]. Demnach wäre das Gewebe von Menschen mit einer erkrankten 
DESCEMET-Membran für eine in vitro Kultivierung corenaler Endothelzellen von vorn 
herein ausgeschlossen. Auch bei dem Transfer von bereits etablierten HCEC-
Verbänden mit einer ausreichenden Zelldichte, wie sie durch thermisch schaltbare 
Zellkulturträger bereit gestellt werden können, stellt die Verwendung von 
Empfängercorneae mit pathologisch veränderter DESCEMET-Membranen 
möglicherweise ein Problem dar, welches untersucht werden muss.  
Biologische Polymere und biosynthetische Materialkompositionen, wie beispielsweise 
Gelatine-Gele [364–367], Gele aus vernetztem, vitrifiziertem Kollagen Typ I (Vitrigel) 
[368], Schichten aus locker quervernetztem Kollagen Typ I [369] oder permeable, 
transparente Membranen aus Seidenfibroin [370, 371] stellen eine weitere Gruppe von 
Trägermaterialien dar, die für die Erzeugung von cornealem Endothel untersucht 
wurden. Ebenso wurden teilsynthetische und vollsynthetische Trägermaterialien 
analysiert, einschließlich weicher Hydrogel-Kontaktlinsen [377], Polymergemischen 
aus Hydroxypropyl- bzw. Hydroxyethyl-Chitosan, Gelatine und Chondroitinsulfat 
[379, 380], Polymerschichten aus Chitosan und Poly(ε-Caprolacton) [381] und 
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Schichten aus Poly(Vinylidenfluorid) (PVDF), die mit Kollagen Typ IV versetzt waren 
[382]. Diese Trägermaterialien weisen eine definierte chemische Zusammensetzung 
auf, wodurch sich die Gefahr der Übertragung von Infektionserregern, des 
Hervorrufens einer Immunantwort oder einer anderen ungewünschten systemischen 
Reaktion vermindert. Die Möglichkeiten zur Beeinflussung der physikochemischen 
und biologischen Eigenschaften dieser Trägermaterialien sind im Vergleich zu dem 
PVME-basierten, thermisch schaltbaren System allerdings limitiert.  
Natürlich gewachsene Membranen oder auch Gelatine-Gele und Membranen aus 
Seidenfibroin sind fragil und sehr flexibel, so dass es leicht zu Auffaltungen, 
Überlappungen oder zum Aufrollen von Gewebekonstrukten kommen kann, die auf 
diesen Trägermaterialien kultiviert wurden. Eine Schädigung des cornealen 
Endothels ist darum möglicherweise im Rahmen des Transfer auf ein neues 
Kultursubstrat ex vivo oder gar der Einbringung in die Vorderkammer in vivo 
unvermeidbar. Ebenso könnte sich eine stabile, möglichst faltenfreie Adhäsion solcher 
Trägermaterialien gemeinsam mit dem künstlich erzeugten cornealen Endothel, ohne 
dieses dabei zu schädigen, sehr schwierig gestalten [25]. In vergleichbarer Weise ist 
der sechs Monate nach einer DSAEK auftretende Endothelzellverlust von 20 % bis 
60 % [498] auf mechanische Traumata durch das Auf- und Abrollen, das Falten und 
die Verwendung von Luft für die Adhäsion lamellärer Transplantate zurückzuführen 
[168, 499]. Mit diesen Problemen ist man auch bei der Verwendung thermisch 
schaltbarer Zellkulturträger für die in vitro-Herstellung eines cornealen Endothels 
konfrontiert. Das zu transferierende Gewebe besteht lediglich aus einem Verbund 
cornealer Endothelzellen und der von ihnen sezernierten EZM. Damit ist dieses 
Gewebe noch fragiler als Transplantate, die aus einem Trägermaterial und dem 
darauf kultivierten Endothel aufgebaut sind.  
Es gibt verschiedene, vielversprechende Möglichkeiten HCEC-Sheets für die 
thermisch induzierte Ablösung bzw. für den Transfer durch Steigerung der EZM-
Sezernierung oder auch durch die Verwendung eines porösen, 
biofunktionalisierbaren Hydrogels zu stabilisieren (Kapitel 5.1, Seiten 131). Diese 
Methoden müssen in weiteren Versuchen systematisch evaluiert werden. Darüber 
hinaus ist es vorstellbar, dass Methoden und chirurgische Instrumente, die für die 
intraokuläre Transplantation von Spenderlamellen im Rahmen der PLK entwickelt 
wurden, auch für den intraokulären Transfer gezüchteter Endothelzellsheets geeignet 
sind oder ggf. optimiert werden können. Ein neuartiges, vielversprechendes 
Injektionswerkzeug stellt beispielsweise die von TAN et al. entwickelte EndoGlide dar, 
welche gegenwärtig klinisch getestet wird [499]. Die Spenderlamelle wird in einer 
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transparenten Kunststoffkammer in Form einer Doppelrolle aufgerollt, was das 
Aufeinanderreiben des cornealen Endothels vermindert. Anschließend wird die 
EndoGlide durch einen scleralen Tunnelschnitt in die Vorderkammer eingebracht 
und die Spenderlamelle wird mit einer Pinzette in die Vorderkammer gezogen. Sechs 
Monate nach der DSAEK mit der EndoGlide lag der corneale Endothelzellverlust bei 
13,1 % (20 operierte Augen) und 12 Monate nach dem Eingriff bei 15,6 % (zehn 
operierte Augen). Die EndoGlide könnte auch für den Transfer gezüchteter cornealer 
Endothelzellsheets geeignet sein und sollte daher im Rahmen zukünftiger 
Experimente untersucht werden.  
Hydrogel-Kontaktlinsen, Gele aus vernetztem, vitrifiziertem Kollagen Typ I oder 
Schichten aus locker quervernetztem Kollagen Typ I weisen eine höhere mechanische 
Stabilität auf im Vergleich zu cornealen Endothelzellsheets, welche unter 
Verwendung thermisch schaltbarer Zellkulturträger gewonnen werden, oder zu 
Konstrukten aus natürlichen Membranen und kultivierten cornealen Endothelzellen 
[25]. Da diese teilweise artifiziellen Gewebekonstrukte mechanischen 
Beanspruchungen besser standhalten können und dadurch die Gefahr von 
Auffaltungen, Überlappungen oder dem Aufrollen der Endothelzellschicht 
vermindert ist, ist der Transfer dieser Konstrukte auf eine Spendercornea in vitro oder 
intraokulär auf eine Patientencornea in vivo vermutlich leichter durchführbar. Auf der 
anderen Seite erschweren rigide Trägermaterialien die Integration solcher 
Gewebekonstrukte in das Gewebe der Spender- bzw. Empfängercornea, wodurch es 
eher zu Dislokationen und Ablösungen kommen kann [368]. Je flexibler ein 
transplantiertes Gewebekonstrukt ist, umso besser passt es sich an die Form und 
Struktur des Zielgewebes an. Dies ist eine wichtige Voraussetzung für die stabile 
Adhäsion des transplantierten künstlichen Gewebes. Die genauen Mechanismen im 
Rahmen der Integration des Transplantats in das Empfängergewebe sind nicht 
bekannt, aber bilden wahrscheinlich eine Kombination aus physikalischen und 
biochemischen Wechselwirkungen zwischen den Matrices von Transplantat und 
Empfängergewebe sowie auch physiologischen Prozessen [500].  
Die nahtfreie Integration des Transplantates in das Empfängergewebe stellt auch bei 
der PLK eine Herausforderung dar. Bei der DS(A)EK besteht das lamelläre 
Transplantat aus dem cornealen Endothel, dessen DESCEMET-Membran sowie einem 
geringen Anteil des anliegenden posterioren Stromas und weist eine Dicke von 
100 µm bis 200 µm auf [154]. Es wird durch einen 3 mm bis 5 mm großen 
corneoscleralen/cornealen Tunnelschnitt in die Vorderkammer eingebracht und mit 
Hilfe einer in die Vorderkammer injizierten Luftblase an die Empfängercornea 
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gedrückt. Bei der DM(A)EK besteht das lamelläre Transplantat lediglich aus dem 
cornealen Endothel sowie dessen DESCEMET-Membran und ist nur etwa 15 µm dick. 
Sowohl bei der DS(A)EK als auch der DM(A)EK treten häufig Dislokationen des 
lamellären Transplantats auf, die auf eine mangelnde initiale Adhäsion und 
Integration des Transplantats an das Empfängergewebe zurückzuführen sind [156, 
158], wobei diese Dislokationen anscheinend häufiger nach der DM(A)EK als nach 
der DS(A)EK auftreten [501]. Dadurch ist eine Wiederanlegung an die 
Empfängercornea durch erneute Luftinjektion, also eine wiederholte chirurgische 
Intervention und Beanspruchung des cornealen Endothels, erforderlich. Vor diesem 
Hintergrund ist anzunehmen, dass sich die Adhäsion und Integration eines mit dem 
PVME-basierten, thermisch schaltbaren Zellkulturträger gewonnenen, wenige µm-
dicken Endothelzellsheets sowohl bei einer in vitro- als auch bei einer intraokulären in 
vivo-Transplantation ebenfalls kompliziert gestaltet. Ob die im Rahmen des 
schonenden, thermisch induzierten Ablöseprozesses gemeinsam mit den Zellen 
abgelöste EZM tatsächlich die Adhäsion und Integration des transplantierten 
Gewebes im Empfängergewebe erleichtert, muss in zukünftigen Experimenten 
untersucht werden. Ein weiterer Gedanke ist, dass die cornealen Endothelzellen selbst 
die stabile Integration des transferierten Zellsheets durch Reorganisation der EZM 
und Einbindung in die EZM des Empfängergewebes unterstützen. Ferner könnte die 
Option der Herstellung von thermisch schaltbaren Kulturträgern mit einer 
gewünschten Form und Struktur, in diesem Falle also beispielsweise einer konkaven 
Form, die spätere Adhäsion und Integration des kultivierten Endothelzellsheets 
verbessern. 
Trägermaterialien, die gemeinsam mit einem kultivierten cornealen Endothel auf ein 
Empfängergewebe transplantiert werden, könnten möglicherweise eine 
Diffusionsbarriere darstellen. Dies könnte vor allem bei nicht-biologisch 
resorbierbaren Trägermaterialien der Fall sein. Das durch das corneale Endothel 
aufrechterhaltene Gleichgewicht des stromalen Wassergehaltes könnte dadurch 
beeinträchtigt werden. In diesem Kontext konnte eine schnellere visuelle 
Rehabilitation nach der DM(A)EK als nach der DS(A)EK beobachtet werden [156, 
502]. Möglicherweise stellt das bei der Transplantation von DS(A)EK-Lamellen 
vorhandene corneale Spenderstroma eine zusätzliche Diffusionsbarriere dar, die erst 
allmählich, nach Integration der Spenderlamelle in das Empfängergewebe, 
überwunden werden kann [501]. Da corneale Endothelzellsheets, die mit Hilfe von 
thermisch schaltbaren Kulturträgern erzeugt werden, wie auch die lamellären 
Transplantate für die DM(A)EK, keinen Stromaanteil besitzen, ist es möglich, dass 
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auch die in vitro erzeugten Endothellayer zu einer beschleunigten visuellen 
Rehabilitation führen. Dies spielt besonders bei älteren Patienten eine große Rolle. 
Die Bedingungen, unter denen corneales Gewebe zum Transplantationszentrum 
transportiert wird, stellen ein nächstes Einflusskriterium für die Qualität von 
Spendercorneae dar. Sollten sich HCEC-Sheets, die unter Verwendung thermisch 
schaltbarer Kulturträger gewonnen werden, für klinische Anwendungen bewähren, 
so müssen auch die Transportbedingungen für solche Gewebe evaluiert werden. 
Generell sind kurze Transportstrecken erstrebenswert, um den Stress, dem das 
Gewebe ausgesetzt ist, so minimal wie möglich zu halten. Die Arbeitsrichtlinien für 
Hornhautbanken schreiben vor, dass der Transport von Corneoscleralscheiben in 
einem sterilen, luftdicht-verschließbaren Schraubbehälter aus Kunststoff mit 
Kulturmedium bei 10 °C bis 40 °C stattfinden muss [11, 167, 503]. Temperaturen unter 
0 °C bzw. über 40 °C sind strikt zu vermeiden, da es ansonsten zu einer Schädigung 
des Spendergewebes kommt. Darüber hinaus muss das verpackte Gewebe in einem 
Behälter transportiert werden, der die Sicherheit und die Qualität des Gewebes 
gewährleistet. Gemäß diesen Richtlinien muss auch corneales Gewebe, das mit einem 
HCEC-Sheet aufgewertet wurde, transportiert werden. Sollen corneale 
Endothelzellsheets dagegen für eine PLK genutzt werden, so stellt der schonende 
Transport solcher fragilen Gewebe eine noch größere Herausforderung dar. Poröse 
Hydrogele, wie sie in Kapitel 5.1 bereits vorgestellt wurden, könnten als 
stabilisierendes und schützendes Werkzeug Anwendung finden.        
Bei der Planung von präklinischen in vivo-Studien sollte darauf geachtet werden, dass 
solche Modellorganismen gewählt werden, bei denen die corneale Morphologie und 
Physiologie, aber auch die Regenerationsfähigkeit des cornealen Endothels, der 
humanen Cornea ähneln. Das oftmals als Modelltier genutzte Kaninchen [40, 364–366, 
369, 380] ist für Studien zur Evaluierung cornealer Therapien nicht gut geeignet, da 
die cornealen Endothelzellen des Kaninchens eine im Vergleich zum humanen 
cornealen Endothel hohe Regenerationsfähigkeit aufweisen [343]. Trotzdem wurden 
Kaninchen häufig als Modelltiere genutzt, da sie im Vergleich zu anderen, größeren 
Tieren relativ kostengünstig zu halten sind und ihre Augen ähnliche anatomische 
Verhältnisse wie humane Augen aufweisen. Schweine [25, 504], Katzen [25, 343] oder 
Primaten [368, 505] eignen sich dagegen besser als Modellorganismen für Studien an 
der Cornea, einschließlich des cornealen Tissue Engineerings und cornealer 
Transplantationen. Die Regenerationsfähigkeit des cornealen Endothels dieser Tiere 
ist wie beim Menschen nur minimal ausgeprägt. Zudem ähneln Schweine- und 
Primatencorneae der humanen Cornea in ihrer Anatomie und Physiologie. Nachteilig 
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ist, dass Katzen, Schweine und Primaten als Modelltiere nur begrenzt verfügbar und 
zudem teurer in der Haltung sind. 
Es ist bereits heute möglich humane corneale Endothelzellsheets aus immortalisierten 
Zellen unter Verwendung thermisch schaltbarer Kulturträger zu erzeugen und diese 
Zellsheets in vitro auf die DESCEMET-Membran porciner Corneae zu transferieren. 
Sollte es möglich sein, die in dieser Forschungsarbeit entwickelten Methoden und 
vorgeschlagenen Ansätze mit primären Zellen zur optimierten Erzeugung cornealer 
Endothelzellsheets umzusetzen, so ist eine Implementierung in den klinischen Alltag 
möglich. Man hätte damit ein Werkzeug in der Hand, dem Mangel an cornealem 
Spendergewebe, der u. a. auf eine inadäquate Endothelzellqualität zurückzuführen 
ist, effizient zu begegnen. In diesem Kontext ist die Schaffung von Plattformen, 
welche die interdisziplinäre Zusammenarbeit von Biowissenschaftlern, Medizinern 
und Ingenieuren fördern, unverzichtbar. Nur so können wissenschaftliche 
Erkenntnisse und Entwicklungen multipliziert und direkt in die klinische 
Anwendung überführt werden. Des Weiteren kann durch eine solche enge 
Zusammenarbeit die Entwicklung geeigneter Mikroinstrumente und Hilfsmittel für 
eine Optimierung bisheriger Operationstechniken unterstützt werden. Auch dies 
würde u. a. zu einer Verbesserung des cornealen Endothelzellüberlebens und 





Kapitel  6 
Zusammenfassung und Ausblick 
6.1   Zusammenfassung 
Ziel der vorliegenden Forschungsarbeit war die Generierung transplantierbarer 
HCEC-Sheets. Dazu wurde ein spezieller, für den anspruchsvollen Zelltyp HCEC 
besonders geeigneter, thermisch schaltbarer Zellkulturträger entwickelt. Die zentrale 
Herausforderung bestand im Ausbalancieren von initialer Zelladhäsion und 
stimulierter Ablösung durch Anpassung physikochemischer und biomolekularer 
Eigenschaften. Die erhaltenen konfluenten, funktionellen Zelllayer wurden 
anschließend auf neue Kultursubstrate transferiert (Abbildung 6-1). 
1. Erstmalig wurde in dieser Arbeit das thermisch schaltbare Polymer PVME 
erfolgreich für die Präparation thermo-responsiver Zellkulturträger verwendet. 
PVME besitzt im Gegensatz zu dem konventionell genutzten, thermisch 
schaltbaren Polymer PNiPAAm eine hohe Affinität für die Vernetzung und 
Immobilisierung durch Elektronenstrahlung. Diese Eigenschaft erlaubte die 
Herstellung von PVME-Schichten mit einer definierten Dicke und einem 
definierten Quellungsverhalten. Die Tcr von PVME liegt bei etwa 36 °C und ist 
damit der physiologischen Kultivierungstemperatur von 37 °C noch näher als die 
Tcr von PNiPAAm mit etwa 32 °C. Prinzipiell war es möglich, HCEC auf reinen 
PVME-Trägern zu kultivieren und abzulösen, jedoch nicht als 
zusammenhängenden, geschlossenen Monolayer.   
2. Die Kombination des thermisch schaltbaren Polymers PVME mit dem 
biofunktionalisierbaren Copolymer PVMEMA in einem Blend ermöglichte 
zusätzlich die gezielte Anpassung biomolekularer Eigenschaften an die 
spezifischen Anforderungen von HCEC. Das PVME-PVMEMA-System führte in 
Kombination mit der Anbindung geeigneter Biomoleküle zu einer weiteren 
Verbesserung    der    initialen    HCEC-Adhäsion    und    damit   zur   Etablierung 




Abbildung 6-1: Konzeptioneller Ansatz für das Design neuartiger thermisch schaltbarer 
Zellkulturträger mit anpassungsfähigen Eigenschaften 
PNiPAAm = Poly(N-Isopropylacrylamid); PVME = Poly(Vinylmethylether); PVMEMA = 
Poly[Vinyl-methylether-alt-Maleinsäure(anhydrid)]; Tcr = Phasenübergangstemperatur, bei der 
Phasenübergang stattfindet; EZM = Extrazelluläre Matrix; LN/CS = Laminin/Chondroitin-6-
sulfat; COL IV = Kollagen Typ IV; FN = Fibronektin; HA = Hyaluronsäure; cRGD = zyklisches 
Peptid aus Arginin, Glycin, Asparaginsäure, Tyrosin und Lysin 
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konfluenter Monolayer. Die Schalteigenschaften wurden durch die Inkorporation 
von PVMEMA nicht beeinträchtigt. Insgesamt war die gezielte Einstellbarkeit des 
initialen Adhäsionsverhaltens und des thermisch induzierten Ablösungs-
verhaltens auf diesem Weg möglich und wurde am Beispiel des anspruchsvollen 
Zelltyps HCEC gezeigt.  
3. Die vorteilhaften Eigenschaften von PVME-PVMEMA wurden in einem nächsten 
Schritt durch Inkorporation von PNiPAAm als dritte Blend-Komponente so 
moduliert, dass eine weitere Verbesserung des Ablösungsverhaltens von 
funktionellen HCEC-Sheets erzielt wurde. Auf diese Weise konnten Methoden für 
den Transfer von HCEC-Sheets nach thermisch induzierter Ablösung von PVME-
PNiPAAm-PVMEMA-Trägern erfolgreich etabliert werden. Dies galt sowohl für 
den Transfer auf biofunktionalisierte, POMA-beschichtete Glasträger als auch auf 
endothelfreie porcine Corneae. 
6.2   Ausblick 
In der vorliegenden Forschungsarbeit wurde die reproduzierbare Gewinnung 
funktioneller cornealer Endothelzelllayer aus immortalisierten Zellen unter 
Verwendung eines eigens in der Arbeitsgruppe entwickelten, auf PVME basierenden, 
thermisch schaltbaren Kulturträgers dargelegt. Der große Vorteil des vorgestellten 
Systems liegt in der Möglichkeit, die physikochemischen und biologischen 
Eigenschaften des Trägers ganz gezielt zu modulieren und somit an die Ansprüche 
der Zellen bzw. des Gewebes anzupassen. Der Transfer der Zellsheets auf neue 
artifizielle Kultursubstrate und auf die DESCEMET-Membranen porciner Corneae 
wurde exemplarisch demonstriert. Es ist vorstellbar, dass diese Zellsheets für die 
Aufwertung qualitativ ungeeigneter Spendercorneae oder auch für die posteriore 
lamelläre Keratoplastik direkt Verwendung finden. Man hätte damit ein Werkzeug in 
der Hand, um dem Mangel an cornealem Spendergewebe, der u. a. auf eine 
inadäquate Endothelzellqualität zurückzuführen ist, effizient zu begegnen. 
Für eine Übertragung der Forschungsergebnisse in die klinische Anwendung sind 
jedoch weitere Schritte notwendig. Der entwickelte thermisch schaltbare, PVME-
basierte Zellkulturträger muss unter Verwendung primärer HCEC getestet und ggf. 
optimiert weiter werden. Die Proliferation primärer HCEC bzw. deren Überleben auf 
dem PVME-Träger könnte durch Optimierung der Kultivierungsbedingungen 
gesteigert werden. Durch die Verwendung von definiertem, serumfreiem, 
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humanisiertem Medium können HCEC nachweislich vor Apoptose geschützt werden 
[165, 166, 169]. Des Weiteren ist die Supplementierung des Kulturmediums mit 
speziellen biologisch aktiven Substanzen, wie beispielsweise dem basischen 
Fibroblastenwachstumsfaktor [72, 165, 412, 444–447], dem „vasoactive intestinal 
peptide“ und „ciliary neurotrophic factor“ [453] oder dem „Rho-associated protein 
kinase“-Inhibitor Y-27632 [81, 82] möglich. Ein anderer Ansatz zur Stimulierung der 
Proliferation primärer HCEC bzw. zur Förderung des Überlebens der Zellen auf dem 
thermisch schaltbaren Kulturträger besteht in der genetischen Manipulation der 
Zellen [79, 175, 177–179]. Dabei ist allerdings zu bedenken, dass eine genetische 
Manipulation mit dem Risiko der Schädigung der Zellen oder auch der Verursachung 
von systemischen Nebenwirkungen einhergehen kann. Darum ist im Hinblick auf 
klinische Anwendungen nur eine transiente genetische Manipulation 
empfehlenswert.  
Weitere Herausforderungen für die Übertragung der Forschungsergebnisse in die 
klinische Praxis stellen die Optimierung des Transfers und der stabilen Anheftung 
fragiler, cornealer Endothelzellsheets auf eine gekrümmte, endothelfreie 
Spendercornea dar. Dies wurde auch beim Transfer der HCEC-Sheets auf porcine 
Corneae deutlich, wo es bislang nur gelungen ist, die Endothelzellsheets in Teilen zu 
transferieren. Eine mögliche Lösung dieser Problematik stellt die Stärkung der 
Stabilität des Zellsheets durch Anregung der Sezernierung und Deposition von 
Extrazellulärer Matrix dar. Dies könnte durch Supplementierung des Kulturmediums 
mit Makromolekülen, die zum „macromolecular crowding“ führen, oder auch durch 
mechanische Konditionierung erfolgen. Ferner stellen poröse Hydrogele eine 
vielversprechende Alternative zu den kommerziell angebotenen Zelluloseacetat-
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% v/v Volumenprozent 
% w/w Gewichtsprozent 
(D)ALK „(deep) anterior lamellar keratoplasty“ (Ersatz corneales 
Epithel und Stroma, corneales Endothel des Patienten bleibt 
erhalten) 
A 450 nm Absorption bei 450 nm 
A max Absorptionsmaximum 
Aberration Abbildungsfehler, Abweichungen von der idealen optischen 
Abbildung 
ACAID „anterior-chamber-associated immune deviation“ 
Adherens Junction, 
Zonula adherens 
Zell-Zell-Verbindung, Anheftungsstellen für Aktinfilamente 
Adsorption ein Atom oder Molekül aus einem Gas oder einer Flüssigkeit 
lagert sich an einer Oberfläche des Adsorbens an 
AFM „atomic force microscopy“ (Rasterkraftmikroskopie) 
allogen von der gleichen Spezies stammend 
Ametropie Zustand eines Augapfels, der einen optisch im Unendlichen 
liegenden Gegenstand bei entspannter Akkommodation nicht 
scharf auf die Netzhaut abbildet 
Angiogenese Bildung und Verzweigung von Gefäßen 
APC „antigen presenting cell“ 
Aphakie Linsenlosigkeit eines Auges, entsteht durch operative 
Entfernung der natürlichen Linse, anschließend meist durch 
Kunstlinse ersetzt (= Pseudophakie) 
Apoptose programmierter Zelltod, einhergehend mit charakteristischen 
morphologischen und biochemischen Veränderungen, 
einschließlich der Kompaktierung und Fragmentierung 
nukleären Chromatins, des Zusammenschrumpfens des 
Zytoplasmas und des Verlusts der Zellmembranasymmetrie 








autolog aus dem Patienten selbst stammend 
Avaskularität Freiheit von Blut- und Lymphgefäßen 
Bcl-xL Mitglied der Proteinfamilie Bcl-2, Kontrolle der 
Mitochondrien-initiierten intrinsischen Apoptose  sowie des 
Rezeptor-initierten extrinsischen Zelltodes 
Biokompatibilität Fähigkeit eines Materials oder Werkstoffes seine Funktion im 
Rahmen spezifischer Anwendungen im biologischen Milieu 
zu erfüllen, ohne dabei das Gewebe, mit dem es in Kontakt 
steht, zu schädigen 
BSA „bovine serum albumine“  
Caspase Cysteinprotease, entscheidend bei Apoptose 
CASY Zellzählgerät (Cell Counter & Analyzer) 
Chemisorption Adsorption, bei der das Adsorbat durch stärkere chemische 
Bindungen an das Adsorbens gebunden wird, einhergehend 
mit einer chemischen Veränderung des Adsorbats und/oder 
des Adsorbens‘ (Ausbildung kovalenter Bindungen) 
cLSM „confocal laser scanning microscope“ 
CO2 Kohlenstoffdioxid 
COL Kollagen (Faser-bildender Hauptbestandteil der EZM) 
COL IV Kollagen Typ IV (Netzwerk-bildender Hauptbestandteil der 
Basallamina) 
cRGD zyklisches Tripeptid aus den proteinogenen Aminosäuren 
Arginin, Glycin und Asparaginsäure (Erkennungsmotiv für 
Integrine, Adhäsions-vermittelnd), modifiziert mit Tyrosin 
und Lysin 
CS Chondroitin-6-sulfat (Bestandteil DESCEMT-Membran) 
Cx Connexin (Bestandteil der kommunizierenden Zell-Zell-
Verbindungen, Gap Junctions) 
ddry Schichtdicke des Systems im trockenen Zustand 
dT gequollene Schichtdicke bei einer bestimmten Temperatur  
Da Dalton 
Descemetorhexis chirurgischer Eingriff, wobei lediglich das erkrankte corneale 










DM(A)EK „Descemet membrane (automated) endothelial keratoplasty“ 
(anschließend an Descemetorhexis Transplatation des 
cornealen Endothels und dessen DESCEMT-Membran)  
DMSO Dimethylsulfoxid 
DNA Deoxyribonucleinsäure 
dpt Dioptrie, Maßeinheit für die Brechkraft optischer Systeme , 
1 dpt = 1 m-1 
DS „normal donkey serum“  
DS(A)EK “Descemet stripping (automated) endothelial keratoplasty” 
(anschließend an Descemetorhexis Transplatation einer 
Endothellamelle bestehend aus cornealem Endothel, 
DESCEMT-Membran und dünnem Abschnitt des cornealen 
Stromas) 
E2F Gruppe von Genen, die für eine Familie von 




Ex/Em „excitation“/ „emission“ 
EZD Endothelzelldichte [Anzahl Zellen mm-2] 
EZM Extrazelluläre Matrix, komplexes Netzwerk sekretierter 
Proteine und Polysaccharide, das alle Bindegewebe umgibt 
und unterhalb aller Epithel- und Endothelgewebe liegt, 
strukturelle Grundlage aller Gewebe und Organe 
F99 Serum-haltiges Wachstumsmedium für die Kultivierung von 
HCEC-12  
FA Fokale Adhäsion (Zell-Matrix-Verbindung, Anheftungsstellen 
für Aktinfilamente, Knotenpunkt, an dem Integrine mit den 
Liganden der Extrazellulären Matrix interagieren) 
FAK „focal adhesion kinase“  
F-Aktin filamentöse Form von Aktin 
FBS fötales bovines Serum 
FC 77 Perfluorocycloether, halogenhaltig  
FDA Fluoresceindiacetat (spezifische Anfärbung vitaler Zellen) 
FGF-2 „basic fibroblast growth factor“ 
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Filopodium dünne, dornartige Vorstülpung mit einem Aktinfilamentkern 
an der Führungskante einer kriechenden Zelle 
FITC Fluorescein Isothiocyanat 
FN Fibronektin 
FTIR-ATR „attenuated total reflection Fourier transform infrared 
spectroscopy“ 
(Fourier-Transformations-Infrarotspektroskopie mit 
abgeschwächter Totalreflexion ) 
G0-Phase Ruhephase, G1-Phase ohne anschließende DNA-Synthese-
Phase 
G1-Phase Zeitraum nach der Mitose mit kontinuierlicher 




Glykokalyx lockerer Überzug aus kurzen Kohlenhydratketten 
eukaryotischer Zellen 
GS „normal goat serum“  
H+L „heavy and light chain“ 
HA Hyaluronsäure 
HCEC Humane corneale Endothelzellen 
HCEC-12 Zelllinie der humanen cornealen Endothelzellen 
(Kultivierung unter Serum-haltigen Bedingungen, heterogen) 
HCEC-B4G12 klonale Tochterzelllinie der HCEC-12 (Kultivierung unter 
Serum-freien Bedingungen) 
HCEC-H9C1 klonale Tochterzelllinie der HCEC-12 (Kultivierung unter 
Serum-freien Bedingungen) 
Hemidesmosom Zell-Matrix-Verbindung, Anheftungsstellen für 
Intermediärfilamente 
heterolog von einer anderen Spezies stammend 
HMC Hoffman Modulation Kontrast 
Hirntod irreversible Schädigung des Hirns mit dem kompletten 
Ausfall des Großhirns, des Kleinhirns und des Hirnstamms 
infolge einer fehlenden Versorgung des Gehirns mit Blut und 
Sauerstoff für mehrere Minuten  




Verfahren, einen Stoff oder Substrat so zu verändern, dass er 
Nomenklatur 
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mit Wasser (oder anderen polaren Stoffen) wechselwirkt 
Hyperopie Weitsichtigkeit, Abbild eines im optisch Unendlichen 
liegenden Gegenstandes und parallel einfallenden 
Lichtstrahlen kommen bei entspannter Akkommodation 
hinter der Netzhaut zu liegen  
Ig Immunglobulin 
IgG Immunglobulin G 
Implantat zusammenfassende Bezeichnung für Stoffe und Teile, die zur 
Erfüllung bestimmter Ersatzfunktionen für einen begrenzten 
Zeitraum oder auf Lebenszeit in den menschlichen Körper 
eingebracht werden 
Integrin membran-assoziierte Glykoproteine, aufgebaut  aus einer - 
und einer -Untereinheit  
interzellulär zwischen den Zellen liegend 
intrazellulär in der Zelle befindlich, innerhalb der Zelle 
kDa Kilo Dalton (Größenangabe bei Proteinen; 1 kDa entspricht 
dem Gewicht von 1.000 Wasserstoff-Atomen) 
Keratokonus fortschreitende Ausdünnung und kegelförmige Verformung 
der Hornhaut 
Keratopathie degenerativ-entzündliche Erkrankungen der Hornhaut 
Keratoplastik Hornhauttransplantation 
kGy Kilo Gray (gibt die durch ionisierende Strahlung verursachte 
Energiedosis an und beschreibt die pro Masse absorbierte 
Energie) 
konfluent dichteste mögliche Anordnung von adhärenten (anheftenden) 
Zellen an der Oberfläche des Kulturgefäßes, dichter, 
lückenloser Zellrasen 
KPro Keratoprothese 
Lamellipodium flächiger Auswuchs einer Zelle, der durch ein Maschenwerk 
von Aktinfilamenten gestützt wird und sich an der Frontseite 
einer sich bewegenden Tierzelle bildet 
Limbus Übergangsbereich zwischen klarer Cornea und weißer Sklera 
LK Lamelläre Keratoplastik (Ersatz erkrankter cornealer 
Schichten, während intakten Schichten möglichst im 
Patienten verbleiben) 





MEM „minimal essential medium“ 
MHC „major histocompatibility complex“ 
MMP Matrix-Metalloproteinasen (Peptidasen, entscheidend für die 
Reorganisation der EZM) 
Monolayer einschichtiger Zellrasen auf dem Boden eines 
Zellkulturgefäßes 
Mw „molecular weight“ [g/mol] 
Myopie Kurzsichtigkeit, Abbild eines im optisch Unendlichen 
liegenden Gegenstandes und parallel einfallenden 
Lichtstrahlen kommen bei entspannter Akkommodation 
hinter der Netzhaut zu liegen 
Nekrose pathologischer Zelltod, verursacht durch diverse schädigende 
Einflüsse (Infektionen, Toxine, Traumata), einhergehend mit 
dem unkontrollierten Abbau aller Zellkomponenten (Zelle 
„platzt“) 
NHS N-Hydroxysuccinimid (Substanz, die in organischen 
Synthesen vor allem zur Herstellung sogenannter NHS-Ester 
verwendet wird) 
Ödem Schwellung des Gewebes aufgrund einer übermäßigen 
Flüssigkeitseinlagerung  
p53 vorrangig anti-apoptotisch wirkendes Protein, breite 
Spezifität für Proteine der Caspase-Familie 
Pachymetrie Messung der Dicke der Cornea 
PAX Paxillin (Adapterprotein, Bestandteil von FA) 





Physisorption Adsorptionen, die zu keiner Veränderung der chemischen 
Struktur des Adsorbats oder Adsorbens führt (bspw. 
basierend auf Wasserstoffbrücken-bindungen oder Van-der-
Waals-Interaktionen) 








Pleomorphismus Abweichen von üblicher Zellform 
PLGA Poly(DL-Lactic-co-Glykolsäure) 











Q Quellgrad, Q = dT/ ddry 
QCM Quarzkristall-Mikrowaagenmessung 
RCA „Radio Corporation of America“ 
Refraktion Brechkraft des Auges 
refraktiver Eingriff chirurgische Korrektur der Fehlsichtigkeit 
Rho kleine GTPase (Hydrolyse von Guanosintriphosphat, 
Regulierung des Aktin-Zytoskeletts) 
ROCK „Rho-associated protein kinase“ (Enzymfamilie der Serin-
Threonin-Kinasen, involviert bei der Regulation des 
Zytoskeletts, der zellulären Migration, Apoptose und 
Proliferation) 
rpm „rounds per minute“ 
RT Raumtemperatur 
SFM serumfreies Medium 
S-Phase Synthese-Phase des Zellzyklus (Replikation der DNA) 
SRP Stimuli-responsives Polymer 
TAMRA 5-,6-Carboxytetramethylrhodamin 
Teflon AF1600 amorphes Copolymer aus 2,2 Bistrifluoromethyl-4,5-difluoro- 
1,3-dioxol und Tetrafluoroethylen 
Tempern Wärmebehandlung von Polymeroberflächen, bspw. zur 




Transepithelialer Widerstand [Ω· cm2] (Kenngröße für die 
Nomenklatur 
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Dichte Barriere-bildender epithelialer und endothelialer 
Gewebe) 
TGF-β2 „transforming growth factor β2“ 
THF Tetrahydrofuran 
Tight Junction,  
Zonula occludens 
undurchlässige Zell-Zell-Verbindung 
ToF-SIMS „time of flight secondary ion mass spectrometry“ 
(Flugzeit-Sekundärionenmassenspektrometrie) 
TRITC Tetramethylrhodamine -5-,6- istothiocyanat 
U Unit 
VEGF „Vascular Endothelial Growth Factor“ 
w/ „with“ 
w/o „without“ 
WST-1 „water soluble tetrazolium“, 4-[3-(4-Iodophenyl)-2-(4-
nitrophenyl)-2H-5-tetrazolio]-1,3-Benzol-Disulfonat 
(Nachweis einer intakten Atmungskette in Zellen) 
XPS „X-ray photoelectron spectroscopy“ 
(Röntgenphotoelektronenspektroskopie) 
YIGSR Laminin-abgeleitetes Pentapeptid bestehend aus den 
proteinogenen Aminosäuren Tyrosin, Isoleucin, Glycin, Serin, 
Arginin (Unterstützung der Zelladhäsion) 
YO-PRO®-1-Iodid Cyanmonomer zur Anfärbung doppelsträngiger 
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Tabelle A-1: Kulturflaschen und weitere Substrate (für die Kultivierung von Zellen) 
Substrat Hinweise Bezugsquelle; Bestellnummer 
12-Well-Platte Fläche pro Well: 3,9 cm2 Corning Life Sciences, Wiesbaden, 
Deutschland; 3513 
12-Well-Platte Fläche pro Well: 3,6 cm2 Techno Plastic Products, 
Trasadingen, Schweiz; 92412 
12-Well-Platte, Cellstar 
(Suspensionskultur) 
Fläche pro Well: 3,9 cm2 Greiner Bio One, Frickenhausen, 
Deutschland; 655102 




Durchmesser: 20 mm bzw. 










Arbeitsvolumen: 1 – 1,2 ml Greiner Bio One, Frickenhausen, 
Deutschland; 123277 
Objektträger mit Mattrand  Menzel-Gläser, Braunschweig, 
Deutschland; AA00000112E 
Petrischale Durchmesser: 35 mm BD, Falcon, Heidelberg, 
Deutschland; 353001 
Silizium-Wafer 15 x 20 mm2 
thermisch oxidiert (~ 30 nm) 
Technische Universität Dresden, 
Institut für Halbleiter und 
Mikrosysteme, Dresden, 
Deutschland 
Zellkulturflasche Fläche: 25 cm2 Corning Life Sciences, Wiesbaden, 
Deutschland; 430639 
Zellkulturflasche Fläche: 75 cm2 Corning Life Sciences, Wiesbaden, 
Deutschland; 430641 
Zellkulturinserts 
Transwell® Permeable Supports 
transparente PET-Membran 
Durchmesser Insert: 24 mm, 
Fläche pro Insert: 4,67 cm2 
Porendichte: 4*106 Poren cm-2 
Porendurchmesser: 0,4 µm 
Corning Life Sciences, Wiesbaden, 
Deutschland; 3450 
Zelluloseacetatmembran Durchmesser: 18 mm VWR International GmbH, 




Tabelle A-2: Polymere für die  Präparation von Zellkultursubstraten 
Polymer Hinweise Bezugsquelle; Bestellnummer 
Polystyren, Typ 148H Mw ~ 280.000 g mol-1 
Mn ~ 140.000 g mol-1 
BASF, Ludwigshafen, Deutschland  





Synthese des Copolymers 
durch Dr. S. Gramm, IPF 
Dresden [273] 
Mw ~ 130.000 g mol-1 
Mn ~ 40.000 g mol-1 
Sigma-Aldrich, München, 
Deutschland; 535311 und 447927 








Mw ~ 216.000 g mol-1 




Tabelle A-3: Proteine und Peptide zur Biofunktionalisierung der Polymeroberflächen 
Protein/ Peptid Hinweise Bezugsquelle; Bestellnummer 
Chondroitin-6-sulfat  
 
isoliert aus Haiknorpel 
10 mg ml-1 (in Medium 199) 
Sigma-Aldrich, München, 
Deutschland; C4384 
Kollagen Typ IV  
 
isoliert aus humaner Plazenta 






1 mg ml-1 (in filtriertem, 
entionisiertem Wasser) 





isoliert aus dem humanen 
Plasma 
1 mg ml-1 (in filtriertem, 
entionisiertem Wasser) 
Roche Diagnostics, Mannheim, 
Deutschland; 11051 407 001 
Laminin  
 
isoliert aus dem Engelbreth-
Holm-Swarm-Maus-Sarkom   




Laminin HiLyte488 isoliert aus dem Engelbreth-
Holm-Swarm-Maus-Sarkom,  
Ex/Em: 502/527 nm,  
kovalent gebundenes 
Fluorphor HiLyte Fluor™ 488  






Tabelle A-4: Medien, Wachstumsfaktoren und weitere Supplemente 
Substanz Hinweise Bezugsquelle; Bestellnummer 
Amphotericin B 250 µg ml-1 Biochrom AG, Berlin, Deutschland; 
A2612 




human, rekombinant  
25 µg ml-1 
Sigma-Aldrich, München, 
Deutschland; F0291 
Dextran T500  Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland; 
9219.1 
Fötales bovines Serum 50 µl ml-1 Biochrom AG, Berlin, Deutschland; 
S0115 
Gentamycin 10 mg ml-1 Biochrom AG, Berlin, Deutschland; 
A2712 
HES 130/ 0,42  SUPRAMOL Parenteral Colloids 
GmbH, Rosbach vor der Höhe, 
Deutschland 
Serumwerk Bernburg AG, 
Bernburg, Deutschland; Ch.Nr. 
06811 
Human Endothelial SFM serumfreies Medium, mit 
stabilem Glutamin 
Life Technologies, Gibco, 
Darmstadt, Deutschland; 11111-044 
Insulin human, rekombinant  
10 mg ml-1 
Sigma-Aldrich, München, 
Deutschland; I9278 
Medium 199 mit Earle's Salzen,  
2,2 g l-1 NaHCO3 und 
stabilem Glutamin 
Biochrom AG, Berlin, Deutschland; 
FG0615 
MEM mit Earle's Salzen,  
2,2 g l-1 NaHCO3 und 
stabilem Glutamin  
Biochrom AG, Berlin, Deutschland; 
FG0325 
Nutrient’s Mixture Ham’s F12 mit 1,176 g l-1 NaHCO3, 
stabilem Glutamin und 
10 mg l-1 Phenolrot 
Biochrom AG, Berlin, Deutschland; 
FG0815 
D(+)-Saccharose  AppliChem, Darmstadt, 
Deutschland; A1125 
Penicillin-Streptomycin 10.000 U ml-1 Penicillin 
10 mg ml-1 Streptomycin 
Life Technologies, Gibco, 





Tabelle A-5: Primäre Antikörper 





Kollagen Typ IV, 
human 
Ziege IgG polyklonal 0,4 mg ml-1; 
1:20 in 1 % v/v 







Kaninchen IgG polyklonal 1 mg ml-1; 
1:200 in 1 % v/v 
Ziegenserum in 








Kaninchen IgG polyklonal 1:20 in 1 % v/v 
Ziegenserum in 






Maus IgG 464.6 
monoklonal 
1 mg ml-1; 
1:10 in 1 % v/v 
Ziegenserum in 





Maus IgG 349/Paxillin, 
monoklonal 
250 µg ml-1; 
1:100 in 1 % v/v 
Ziegenserum in 








Maus IgG 1/ZO-1, 
monoklonal 
250 µg ml-1; 
1:100 in 1 % v/v 
Ziegenserum in 






Tabelle A-6: Sekundäre Antikörper 






Ziege Alexa Fluor®488; 
488/519 nm 
2 mg ml-1; 







Maus IgG (H+L) Ziege Alexa Fluor®488; 
488/519 nm 
2 mg ml-1; 







Ziege IgG (H+L) Esel Alexa Fluor®488; 
488/519 nm 
2 mg ml-1; 
1:200 in 1 % v/v 







Tabelle A-7: Färbereagenzien 
Reagenz Hinweise Bezugsquelle; Bestellnummer 
AlexaFluor®633 Phalloidin 300 Unit 
Ex/Em: 632/647 nm 
Life Technologies, Molecular 
Probes, Darmstadt, Deutschland; 
A22284 
DePex neutrales Einbettmittel aus 
Polystyren und 
Weichmachern in Xylol zur 
Herstellung von 
Dauerpräparaten 
Serva Electrophoresis GmbH, 
Heidelberg, Deutschland; 18243 
Eosin  Klinikapotheke des 
Universitätsklinikums Carl Gustav 
Carus, Dresden, Deutschland 
Eukitt Mounting Medium Schnelleinschlussmittel für 
histologische Präparate 
VWR International GmbH, 
Dresden, Deutschland 
Formaldehyd 36,5-38 % in Wasser Sigma-Aldrich, Fluka, München, 
Deutschland; F8775 
Fluoresceindiacetat 2 mg ml-1 (in Aceton) 
Ex/Em: 490/514 nm 
Sigma-Aldrich, Fluka, München, 
Deutschland; 31545 
Glutaraldehyd 8 % in Wasser Sigma-Aldrich, Fluka, München, 
Deutschland; 49624 
Hoechst 33342 10 mg ml-1 (in filtriertem, 
entionisiertem Wasser) 
Ex/Em: 350/461 nm 
Life Technologies, Molecular 
Probes, Darmstadt, Deutschland; 
H1399 
Hämatoxilin nach Mayer  Sigma-Aldrich, Fluka, München, 
Deutschland; MHS1 
Mowiol® 4-88 Reagent wasserlösliches Einbettmittel 




Normalserum, Esel 60 mg ml-1 (in filtriertem, 
entionisiertem Wasser) 
Dianova, Jackson Immunoresearch, 
Hamburg; 017-000-121 
Normalserum, Ziege 60 mg ml-1 (in filtriertem, 
entionisiertem Wasser) 
Dianova, Jackson Immunoresearch, 
Hamburg;  005-000-121 
Paraffin 
Paraplast High Melt Point 8 
 Leica Microsystems GmbH, 
Wetzlar, Deutschland; 39601095 
Paraformaldehyd  Sigma-Aldrich, München, 
Deutschland; 158127 
Propidiumiodid 1 mg ml-1 (in filtriertem, 
entionisiertem Wasser) 
Ex/Em: 535/617 nm 
Sigma-Aldrich, München, 
Deutschland; P4170 
Rinderserumalbumin geeignet für Zellkultur Sigma-Aldrich, München, 
Deutschland; A2058 
Triton X-100 nicht-ionisches Detergenz Sigma-Aldrich, Fluka, München, 
Deutschland; 93420 
YO-PRO®-1-Iodid 1 mg mol-1 (in DMSO) 
Ex/Em: 491/509 nm 
Life Technologies, Molecular 




Tabelle A-8: Sonstige Reagenzien  
Reagenzien  Bezugsquelle; Bestellnummer; Hinweise 
(3-Aminopropyl)triethoxysilan  Sigma-Aldrich, München, Deutschland; A3648 
Ammoniumhydroxid   Acros Organics, Geel, Belgien; 423300025; 28-30% in 
Wasser 
5-Aminofluorescein  Sigma-Aldrich, München, Deutschland; F7000;  
Ex/Em: 490/515 nm 
Chloroform  Merck-Millipore, EMSURE® ACS,ISO,Reag. Ph Eur, 
Darmstadt, Deutschland; 102445; p.a 
Complete Protease Inhibitor 
Cocktail Tablets 
 Roche Diagnostics, Mannheim, Deutschland; 04 693 116 
001 
Dimehtylsulfoxid  Sigma-Aldrich, München, Deutschland; D2650; steril 
filtriert 
Dulbecco’s Phosphat-gepufferte 
Salzlösung w/ Mg2+/Ca2+ 
 Biochrom AG, Berlin, Deutschland; L1815;  
100 mg l-1 MgCl2·6H2O und 100 mg l-1 CaCl2 
Dulbecco’s Phosphat-gepufferte 
Salzlösung w/o Mg2+/Ca2+ 
 Biochrom AG, Berlin, Deutschland; L1825 
Essigsäure  Merck-Millipore, Darmstadt, Deutschland; 1000631000; 
100% wasserfrei, p.a. 
Ethanol, absolut  VWR International GmbH, Darmstadt, Deutschland; 
1.00983.2500; p.a. 
Ethanol, vergällt mit 
Methylethylketon 
 Alkoholhandelskontor GmbH, Berlin, Deutschland 
FC 77 Perfluorocycloether   Acros Organics, Geel, Belgien; 394890250; halogenhaltiges 
Fluorcarbon 
Isopropanol  Acros Organics, Geel, Belgien; 383910010; 99.5%, für 
HPLC 
Povidon-Iod-Lösung  Braunol  B. Braun Melsungen, Berlin, Deutschland; 18839 
Methylethylketon  Merck-Millipore, Darmstadt, Deutschland; 109708 
Natriumchlorid  Sigma-Aldrich, München, Deutschland; 31434 
Natriumdihydrogenphosphat  Sigma-Aldrich, München, Deutschland;  S0751 
Dinatriumhydrogenphosphat  Honeywell Riedel-de Haën, Seelze, Deutschland; 30427 
Natriumhydroxid  Merck-Millipore, Darmstadt, Deutschland; Titrisol 
1099590001; c(NaOH) = 0,1 mol l-1 
Ouabain  Sigma-Aldrich, Deisenhofen, Deutschland; O3125; > 95% 
ProClin®300 Preservative for 
Diagnostic Reagents 
 Supleco, Sigma-Aldrich, Deisenhofen, Deutschland 
PTFE-Filter  Merck-Millipore, Darmstadt, Deutschland; 1511940001 
Roti-Histol  Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland; 6640.4 
Teflon AF1600  DuPont de Nemours, Neu-Isenburg, Deutschland; af1600; 
amorphes Copolymer basierend auf 2,2-Bistrifluormethyl-
4,5-difluor-1,3-dioxol und Tetrafluorethylen 
Tetrahydrofuoran  Sigma-Aldrich, Fluka, München, Deutschland; 401757; 
wasserfrei, > 99,9% 
Toluol  Acros Organics, Geel, Belgien; 391220010; p.a. 
Trypsin/ 
Ethylendiamintetraessigsäure 
 Sigma-Aldrich, München, Deutschland; T3924 
0,5 g porcines Trypsin und 0,2 g EDTA 
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D(+)-Saccharose  AppliChem, Darmstadt, Deutschland; A1125 
Wasserstoffperoxid, nicht 
stabilisiert  
 Merck, Darmstadt, Deutschland; 1085569025; 35% 
WST-1  Roche Diagnostics, Mannheim, Deutschland; 11 644 807 
001; A max: 440 nm 
Xylol  VWR International GmbH, Darmstadt, Deutschland; 
28973.363 
 
Tabelle A-9: Geräte 
Gerät  Hersteller; Hinweise 
Spin-Coater Süss RC 5 GRYSET 
(CT 62 C101) 
 
SUSS MicroTec ReMan, Oberschleissheim, Deutschland 
PlasmaCleaner Harrick PDC-002  Harrick Plasma, Ithaca, USA 
Plasmagerät MicroSys  Roth&Rau MicroSystems, Wüstenbrand, Deutschland 
Elektronenstrahler ADU  Advanced Electron Beams, Wilmington, USA 
Elektronenstrahler ELV-2  Budker Institut für Kernphysik, Novosibirsk, Russland 
Röntgenphotoelektronen-
spektrometer Amicus 
 Kratos Analytical, Manchester, UK 
 Software Casa XPS  Casa Software, Teignmouth, UK 
Ellipsometer  SE400adv  Sentech Instruments, Berlin, Deutschland 
Spektroskopisches Ellipsometer  
M-2000VI 
 J.A. Woollam Co., Lincoln, USA 
Fourier-Transformations-
Infrarotspektrometer Vector-22 
 Bruker, Ettlingen, Deutschland 
Rasterkraftmikroskop 
NanoWizard II 
 JPK Instruments, Berlin, Deutschland 
 inverses 
Durchlichtmikroskop  
Axio Observer D.1 
 Carl Zeiss Microscopy, Jena, Deutschland 
 V-förmige Messspitze MLCT  Bruker AFM Probes, Camarillo, USA  
nominale Federkonstante von 0,06 N m-1 
 beheizbarer Probenhalter 
PetriDishHeater 
 JPK Instruments, Berlin, Deutschland 
Fluoreszenz-Laser-Scanner  
Fujifilm FLA-5100 
 FUJIFILM Europe GmbH, Düsseldorf, Deutschland 
 Software Image Reader FLA-
5000 
 FUJIFILM Europe GmbH, Düsseldorf, Deutschland 
 Software MultiGauge  FUJIFILM Europe GmbH, Düsseldorf, Deutschland 
Licht- und Fluoreszenzmikroskop 
AxioVision200M 
 
Carl Zeiss Microscopy, Jena, Deutschland 
 Objektiv 10  Carl Zeiss Microscopy, Jena, Deutschland 
A-PLAN 10/0,25 Ph1 
 Kamera AxioCam MRm   Carl Zeiss Microscopy, Jena, Deutschland 
 Software AxioVision 4.8   Carl Zeiss Microscopy, Jena, Deutschland 




 Universalhalterahmen KM  PeCon, Erbach, Deutschland 
 CO2-Deckel HM  PeCon, Erbach, Deutschland 
Licht- und Fluoreszenzmikroskop 
Olympus IX 50  





 Carl Zeiss Microscopy, Oberkochen, Deutschland 
Zeiss 1020; A-Plan; 5/0,12; ∞/- 
 
 
Objektiv 10  
 
 Modulation Optics, Rochester, USA  
HMC 10 LWD C PLAN; 0.25 na ∞/1 
 
 
Objektiv 20  
 
 Modulation Optics, Rochester, USA 
HMC 20 LWD LCA; 0.4 na ∞/1 
 Kamera AxioCam HR   Carl Zeiss Microscopy, Jena, Deutschland 
 Software AxioVision 4.7   Carl Zeiss Microscopy, Jena, Deutschland 
 Thermostat Medingen E5  Funke-Medingen, Freital, Deutschland, 
für im Institut angefertigte Heizplatte 
Lichtmikroskop OPTIPHOS-2  Nikon, Düsseldorf, Deutschland 
 Objektiv 4  Nikon, Gotenba, Japan 
PLAN 4/0.13; 160/- 
 Objektiv 20  Nikon, Gotenba, Japan 
PLAN 20/0.4; 160/0.17; Ph2 DL 
 Kamera DS-Fi1  Nikon, Düsseldorf, Deutschland 
 Software NIS Elements F  Nikon, Düsseldorf, Deutschland 
Konfokales Laser Scanning 
Mikroskop, Leica TCS SP5  
 
 Leica Microsystems, Wetzlar, Deutschland  
UV-Diode (405 nm), Argon Laser (488 nm),  
Helium–Neon Laser (633 nm) 
 Objektiv 63  
 
 Leica Microsystems GmbH, Wetzlar, Deutschland  
HCX PL APO Lbd. Bl 63/1.40–0.60 oil 
 Software Leica LAS AF   Leica Microsystems, Wetzlar, Deutschland 
Fluoreszenzmikroskop  
Leica DM IRE2 
 Leica Microsystems, Wetzlar, Deutschland 
 Objektiv 10  Leica Microsystems, Wetzlar, Deutschland 
HC PL FLUOTAR 10/0.30 
 Kamera, Hamamatsu 
Photonics C4742-95-12ERG 
 Hamamatsu Photonics, Herrsching am Ammersee, 
Deutschland 
 Openlab 4.0.4 Software  Perkin Elmer, Improvision, Rodgau, Deutschland 
CO2-Inkubator HERAcell 150  Thermo Scientific, Langenselbold, Deutschland; 
5% CO2, 95% Luftfeuchtigkeit 
Sterilwerkbank HERAEUS  Heraeus Holding, Hanau, Deutschland 
Spektralphotometer  
Tecan GENios Microplate Reader 
 Tecan Group, Männedorf, Schweiz 
 Software Magellan 6  Tecan Group, Männedorf, Schweiz 
Spektralphotometer 
Specord 10 
 Carl Zeiss Microscopy, Jena, Deutschland 
Impedanzspektroskop 
cellZscope 
 nanoAnalytics, Münster, Deutschland 
 Software cellZscope 1.50  nanoAnalytics, Münster, Deutschland 
Cytometer CASY Model TT  Roche Diagnostics, Innovatis, Mannheim, Deutschland 
Kryo-Einfriergerät  
NalgeneR Qualifreeze 
 Qulilab Bender & Hobein, Delaware, USA;  
Abkühlrate von  1 °C pro min 
Wasserbad Memmert  Memmert, Schwabach, Deutschland 
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Ultraschallbad Bandelin Sonorex  Bandelin Electronic, Berlin, Deutschland 
Vakuumpumpe Fisher Scientific  Fisher Scientific, Schwerte, Deutschland 
Analysenwaage  Satorius, Göttingen, Deutschland 
Zentrifuge Labofuge 400R  Heraeus Holding, Hanau, Deutschland 
 Rotor HERAEUS # 8177   Heraeus Holding, Hanau, Deutschland;  
für Mikrotiterplatten 
 Rotor HERAEUS # 8179  Heraeus Holding, Hanau, Deutschland;  
für Zentrifugenröhrchen  
Tischzentrifuge Rotilabo mini 
centrifuge 
 Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland 
Magnetrührer IKA RH basic 2  IKA-Werke, Staufen, Deutschland 
Thermomixer comfort  Eppendorf, Hamburg, Deutschland 
Vortexer IKA MS3  IKA-Werke, Staufen, Deutschland 
Wippschüttler Stuart  Bibby Scientific Limited, Stuart Benchtop Science 
Equipment, Staffordshire, UK 
Trockenschrank  Heraeus Holding, Hanau, Deutschland 
Bulbushalter, nach Spitznas  Bausch & Lomb, Storz Ophthalmics, Berlin, Deutschland; 
99200 
Silikonblock mit Zentrierung für 
Hornhauttransplantat 
 Geuder AG, Heidelberg, Deutschland;  
G-32674 
Pinzette, groß Standard Pattern 
Forceps straight 




 Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland; 
TE63.1 
Gewebepinzette 
Tissue Forceps 1x2 teeth 
 Fine Science Tools, Heidelberg, Deutschland; 
11021-12 
Irispinzette 
Iris Forceps Curved 1x2 teeth 
 Fine Science Tools, Heidelberg, Deutschland; 
11067-07 
Bishop Harmon Forceps 1x2 teeth  Fine Science Tools, Heidelberg, Deutschland; 
11070-08 
Schere Student Surgical Scissors 
straight sharp/blunt 
 Fine Science Tools, Heidelberg, Deutschland; 
91401-14 
Schere, klein 
Extra Thin Iris Scissors 
 Fine Science Tools, Heidelberg, Deutschland; 
14088-10 
Skalpellgriff 130 mm  Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland; 
EX64.1 
 Skalpellklinge Model 16  Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland; 
EX70.1 
Einmalkanüle HSW Fine-Ject 
0,9x40 mm 
 Henke-Sass, Wolf, Tuttlingen, Deutschland; 
4710009040 
Ausgießstation EG 1160  Leica Microsystems, Wetzlar, Deutschland 
Rotationsmikrotom 
Reichert-Jung 2035 bzw. 2055 
 Leica Microsystems, Wetzlar, Deutschland  
Kritischer Punkt Trockner 
BAL-TEC CPD 030 
 Leica Microsystems, Wetzlar, Deutschland 
Sputter-Apparatur 
BALZERS SCD 050 
 Leica Microsystems, Wetzlar, Deutschland 
Rasterelektronenmikroskop 
XL 30 ESEM-FEG 
 Philips, FEI, Eindhoven, Niederlande 
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B) Zusammensetzung Medien und Puffer 
Tabelle A-10: Zusammensetzung Zellkulturmedium F99HCEC 
FBS = Fötales bovines Serum; FGF-2 = basischer Fibroblastenwachstumsfaktor 
Substanz (Hinweis) Konzentration 
Basalmedium F99  
(Gemisch aus gleichen Teilen der kommerziell erhältlichen  
Zellkulturmedien Nutrient’s Mixture Ham’s F12 und Medium 199) 
- 
FBS 5 % v/v 
Ascorbinsäure 20 µg ml-1 
Insulin 20 µg ml-1 
FGF-2 10 ng ml-1 
Amphotericin 2,5 µg ml-1 
Gentamycin 50 µg ml-1 
 
Tabelle A-11: Zusammensetzung Sörensenpuffer, pH 7,4 
Substanz Konzentration Volumen für 1 l 
Dinatriumhydrogenphosphat 0,2 mol l-1 in filtriertem, entionisiertem Wasser 405 ml 
Natriumdihydrogenphosphat 0,2 mol l-1 in filtriertem, entionisiertem Wasser   95 ml 








Abbildung A-1: Lichtmikroskopische Dokumentation des Adhäsionsverhaltens von HCEC 
nach vier Tagen Kultivierung auf Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und TCP, biofunktionalisiert 
mit LN/ CS bzw. cRGD (Maßstabsbalken: 210 µm)   
 
 
Abbildung A-2: Lichtmikroskopische Dokumentation des Ablösungsverhaltens von HCEC 
nach vier Tagen Kultivierung auf Poly(NiPAAm-co-DEGMA) und TCP, biofunktionalisiert 





Abbildung A-3: Negativkontrollen der immuncytochemischen Färbung von HCEC nach 
vier Tagen Kultivierung auf TCP, biofunktionalisiert mit LN/ CS bzw. cRGD 




Abbildung A-4: Sagittalschnitt porciner Cornea nach dem Transfer von HCEC-Sheets 
Porcine Cornea vier Stunden nach dem Transfer von HCEC nach thermisch induzierter Ablösung von 
LN/ CS-funktionalisierten PVME-PNiPAAm-PVMEMA-Proben; Hämatoxylin-Eosin-Färbung: Zellkerne 
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